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 Abstrakt 
Tato diplomová práce se zabývá analýzou deformačně napěťových stavů ste-
henní kosti prasete ve stavu fyziologickém a patologickém. Stav patologický je určen 
výrazným defektem v diafyzální části kosti se zafixováním pomocí přímé úhlově sta-
bilní dlahy s vruty. V práci je popsána tvorba výpočtových modelů, se zvláštním za-
měřením na modely materiálu kostních tkání, které jsou stanoveny na základě analý-
zy digitálních snímků z počítačového tomografu (CT). 
Jsou zde vytvořeny a analyzovány tři typy výpočtových modelů: první model 
odpovídá fyziologickému stavu femuru, druhý femuru s výrazným defektem a fixační 
dlahou a třetí femuru s výrazným defektem, fixační dlahou a drátem. 
Kaţdý model je zatěţován třemi způsoby, z nichţ první simuluje experimentální 
podmínky tlakové zkoušky femuru, druhý namáhání kosti v sagitální rovině a třetí 
namáhání vlivem zatíţení určeného zkušebním uvolněním pánevní končetiny prase-
te. 
Deformačně napěťové stavy jsou stanoveny pomocí metody konečných prvků 
s vyuţitím výpočtového systému Ansys. Získané výsledky napjatosti a deformace 
jsou porovnány s experimentálním měřením. 
Práce poskytuje základní představu o mechanickém chování prasečího femuru 
a prasečího femuru s výrazným kostním defektem. 
 
Klíčová slova 
 stehenní kost 
 prase 
 dlaha 
 fixace 
 výpočtový model 
 
 Abstract 
This master’s thesis deals with the strain-stress analyses of the pig femoral bo-
ne in physiological and pathological condition. Pathological condition is determined 
by a significant defect in diaphysis of the bone fixed by using direct angular stable 
locking plate with screws. The thesis describes the creation of computational models 
with special focus on bone tissues models of material, which are based on analysis 
of digital images from computed tomography (CT). 
There are created and analyzed three types of computational models: the first 
one corresponds to physiological condition of femur, the second one to femur with 
significant defect and fixation plate and the third one to femur with significant defect, 
fixation plate and rod. 
Every model is loaded in three ways: the first of them simulating the experimen-
tal conditions of pressure testing of the femur, the second one bone stress in the 
sagittal plane and the third one stress by using load determined from probational re-
lease of the pig hind limb. 
Strain-stress states are determined by finite element method using Ansys com-
putational system. Gained results of stress and strain are compared with experimen-
tal measurements. 
The thesis presents a basic idea of the mechanical behavior of porcine femur 
and porcine femur with significant bone defect. 
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1  Úvod 
Fyzické a duševní zdraví jsou nejdůleţitějšími činiteli v lidském ţivotě. V přípa-
dě nemoci člověk trpí. Tento nepříznivý stav je nutné co nejdříve změnit, aby nedošlo 
k nevratným poškozením organismu. Od dávných dob se z důvodu prevence a od-
straňování nemocí vyvíjelo mnoho vědních oborů. Jedním z nich je i biomechanika, 
která se zabývá chováním soustav zahrnující ţivé organismy po mechanické stránce. 
V současnosti narůstá její význam v medicínské praxi, zejména pak v impantologii, 
kde jsou technická díla v přímém kontaktu s ţivými tkáněmi. 
Implantologie je víceoborovou vědní disciplínou, která se v rámci výzkumu a 
vývoje neobejde bez experimentů souvisejících s aplikací a ověřováním nových im-
plantátů. Na základě těchto experimentů jsou ověřovány výsledky návrhů implantátů; 
případně se objeví komplikace, které je nutné analyzovat a poté odstranit. Přirozeně 
objektem aplikace implantátu v experimentální fázi nebývají lidé, ale je zde snaha o 
blízkou příbuznost. Nejběţnějšími objekty proto bývají prasata, která navzdory na 
první pohled patrné vnější odlišnosti, jsou velmi podobná lidem v mnoha dalších 
ohledech. Velký význam mají prasata i v biomedicínském výzkumu, kde jsou vyuţí-
vána pro transplantaci orgánů, odhalování a léčbu lidských chorob či testování vak-
cín. [9] 
Některé typy implantátů mají stabilizační funkci, díky níţ bývají často pouţívány 
v případech úrazových a traumatologických zranění při imobilizaci zlomenin. Jsou 
označovány jako fixátory. Mezi velmi známé patří například Ilizarovův aparát nebo 
femorální nitrodřeňový hřeb (viz obr. 1). Objevují se však i modernější fixátory jako 
dynamický víceosý fixátor se Schwanovými šrouby (viz obr. 1), umoţňující méně 
omezenou pohyblivost pacienta. Většina těchto fixátorů má poněkud rozměrnou kon-
strukci a s výjimkou uvedeného hřebu jsou zevní. Z těchto důvodu jsou stále vyvíjeny 
i mnohé další fixátory, někdy označovány jako dlahy (viz obr. 2), které jsou menší 
svou konstrukcí a aplikují se vnitřně v kontaktu s kostí. Díky tomu mají lepší stabili- 
 
 Obr. 1: Typy fixátorů - a) Ilizarovův aparát; b) femorální nitrodřeňový 
hřeb; c) dynamický víceosý fixátor [30], [31], [32] 
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zační schopnosti a zároveň minimálně narušují cévní zásobení v postiţené oblasti. 
Tímto procesem se dosáhne rychlejšího hojení a zkrácení doby léčby pacienta. 
 
 
 
 
 
 
 
 
Obr. 2: Dlahy - a) přímé úhlově stabilní; b) femorální distální úhlově stabilní [29] 
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2 Popis problémové situace 
Úrazová zranění jsou nešťastnou, leč nedílnou, součástí ţivota kaţdého jedin-
ce. V případě lehkých zranění, kde nejsou ohroţeny funkční a pohybové schopnosti, 
jsou trvalé následky minimalizovány. U těţkých zranění, dislokací, zlomenin a dal-
ších, je riziko trvalého poškození velké a jiţ nikdy nelze dosáhnout předchozího fy-
ziologického stavu. 
Defekty kostí (zlomeniny) bývají zpravidla nejčastějšími úrazy. Lze je klasifiko-
vat do několika skupin; na příčné, šikmé, spirálovité, tříštivé, dislokované, únavové, 
subperiostální, atd. Vzhledem k velkému počtu typů poškození je i neméně variant 
léčby zlomenin. Základním postupem však vţdy zůstává: 
 Repozice (napravení kosti, správné fyziologické umístění, včasné) 
 Retence (imobilizace, fixace, řádově týdny aţ měsíce) 
 Rehabilitace (do obnovení funkčního stavu postiţené oblasti) 
Jednotlivé fáze léčby jsou vzájemně závislé. I v případě nesprávné repozice do-
jde bohuţel ke srůstu kosti. Ta musí být následně zlomena a reponována do správné 
polohy. Poté nastává druhá fáze, kdy je kost zafixována. Dříve byl pro znehybnění 
hojně vyuţíván sádrový obvaz, dnes jsou pro méně váţná zranění uţívány ortézy. 
Pro zranění vyţadující pevnější fixaci se pouţívají výše zmíněné fixátory a dlahy. 
Retenční fáze je dlouhodobá a závislá na rychlosti obnovy kosti. Po úspěšném zho-
jení by měly být všechny fixační prvky odstraněny, aby nedošlo k patologické pře-
stavbě kosti. Následuje rehabilitační fáze postiţené oblasti za účelem obnovení do 
stavu blízkého fyziologickému. Jde zejména o rehabilitaci svalů, které vlivem nedo-
statečného zatěţování často atrofují. Po úspěšné léčbě odchází uzdravený pacient, 
nicméně následky mohou mít i trvalý charakter. [33], [34] 
Aplikace kmenových buněk je v současné době příslibem pro řešení řady vý-
znamných lékařských problémů. Mezi tyto problémy patří i defekty kostní tkáně, které 
mohou mít příčinu v traumatologických případech nebo u vrozených vad. Experimen-
tální aplikace kmenových buněk do místa defektu kosti se provádí za účelem tvorby 
nové tkáně a urychlení léčby. Je pochopitelné, ţe tento experiment nelze provádět 
na lidských dobrovolnících, z důvodu jejich neochoty nechat si zlomit kost, a proto 
jsou v tomto ohledu vyuţívána prasata. Jejich podobnost spočívá částečně ve vnitřní 
stavbě orgánů a kostí. Neplatí zde však přímá podobnost. Nelze říct, ţe lidská kost 
lýtková (fibula) odpovídá kosti lýtkové prasete. Vyuţívá se zde jen určitých podob-
ností. V tomto případě mezi lidskou kostí paţní (os humerus) a prasečí kosti stehenní 
(os femoris) v jejich proximálních částech. [16] 
Testovaný objekt (prase) utrpěl zlomeninu kosti stehenní zadní nohy. Na posti-
ţené místo byly aplikovány kmenové buňky a fixována přímá úhlově stabilní dlaha. 
Při běţném pohybu prasete však došlo k jejímu zlomení. Dlaha byla poté vyjmuta, 
aby bylo moţné určit charakter a místo porušení. 
Na lomové ploše byly objeveny striace v nízkém počtu, které jsou projevem 
únavové namáhání materiálu. Zbylá část lomové plochy vykazovala charakter křeh-
kého lomu (viz obr. 3). 
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Následně byl proveden experiment v laboratorních podmínkách, při němţ byla 
zlomená stehenní kost prasete zafixována dlahou a zatěţována v podélném směru 
přes hlavici kyčelního kloubu zalitou v duracrylu. Při tomto experimentu bylo mnoho-
násobně překročeno fyziologické zatíţení kosti, avšak dlaha nepraskla. 
Pro odhalení příčin porušení dlahy je nutné provést simulaci podmínek, za ja-
kých mohlo k tomuto jevu dojít. Někdy je z důvodu zvýšení tuhosti a lepší fixace na-
víc kromě dlahy pouţit velmi tenký drát. Aby nedošlo k zanedbání některých vlivů, je 
vhodné stanovit dílčí problémy a cíle a provést systémovou klasifikaci. Vhodnou me-
todou řešení by mohla být analýza deformačně-napěťových polí. 
 
Obr. 3: a) Zlomená dlaha; b) Fraktografické snímky zlomené dlahy (in vivo); 
c) Laboratorní experiment zatíţením prasečího femuru v tlaku [52]  
a) 
b) c) 
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3 Formulace problému a cílů řešení 
V rámci zmíněného výzkumu aplikace kmenových buněk byly provedeny expe-
rimenty in vivo a in vitro. Nedílnou součástí moderních výzkumů mechanického cho-
vání objektů bývá konfrontace experimentů s výsledky výpočtového modelování. 
Z toho důvodu lze problém definovat následovně: 
 
Podstatnou součástí práce je shromáţdit veškeré moţné informace o všech 
prvcích řešené soustavy, které by alespoň částečně napomohly řešení. Z tohoto dů-
vodu je prvním dílčím cílem: 
 provedení rešeršní studie dostupné literatury v oblasti řešeného problému 
Vyřešením tohoto úkolu budou získána data popisující mechanické vlastnosti 
materiálů, způsob aplikace dlahy a další. Následně budou shrnuty poznatky vycháze-
jící z obdobných studií dané problematiky. Dalším úkolem je stanovení typu problé-
mu a způsobu jeho řešení. Poté následuje rozbor podstatných veličin, na jehoţ zá-
kladě budou vytvořeny jednotlivé dílčí modely potřebné k analýze příčin vzniku pro-
blému. Jedním z náročných cílů práce bude: 
 vytvoření modelu geometrie prasečího femuru a prasečího femuru s dlahou 
Významnou roli hrají v deformačně-napěťové analýze modely silové (aktivační) 
a vazeb. Aby bylo moţné provést simulaci mechanického zatíţení vznikajícího při 
pohybu prasete, je dalším dílčím cílem práce: 
 provedení rozboru zatěžovacích stavů 
Následuje shrnutí získaných dat a jednotlivých modelů geometrie, materiálů, 
vazeb a zatíţení do jednoho celku: 
 vytvořením výpočtového modelu prasečího femuru a prasečího femuru s 
dlahou 
Výpočtový model bude vyřešen a na základě získaných výsledků bude prove-
dena: 
 deformačně-napěťová analýza řešeného problému 
  
Provedení deformačně napěťové 
analýzy stabilizovaného prasečího 
femuru s významným defektem 
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4 Rešeršní studie 
Studií obsahující deformačně napěťovou analýzu prasečího femuru není mno-
ho. V minulosti byly provedeny výzkumy zabývající se stanovením mechanických 
vlastností kosti. V těchto experimentech se však nejednalo o zjišťování mechanické-
ho chování kosti s ohledem na fyziologická či patologická namáhání. Při řešení kom-
plexních úloh, kterými problémy biomechaniky bezesporu jsou, je nutné postupovat 
systematicky. Z toho důvodu budou níţe uvedené publikace klasifikovány do několi-
ka skupin. 
 
4.1 Práce zaměřené na mechanické vlastnosti kostních tkání prasete 
Nejstarší nalezený článek - Crenshaw a kol. [9] - s touto tématikou se zabývá 
kritickým pohledem na tehdejší metody stanovení mechanických vlastností kosti. Au-
toři vybízejí k pouţívání automatických testovacích zařízení, jednotné přípravě zku-
šebních vzorků a k zohledňování obsahu minerálních látek. Jsou zde uvedeny rozdí-
ly v mechanických vlastnostech při měření suchých a vlhkých vzorků. Vzhledem k 
nedostatečně určeným podmínkám experimentu a charakteru zkušebních metod 
nemohou být výsledky experimentu brány v potaz. 
Další publikace [10], v reakci na předchozí, velmi přesně stanovuje podmínky 
prováděných experimentů. Autoři zkoumají vliv minerálních látek (Ca, P) na morfolo-
gické a mechanické parametry různých typů prasečích kostí. Tyto kosti byly zatěţo-
vány ohybovým namáháním; výsledky zkoušek jsou uvedeny v hodnotách ohybo-
vých momentů při maximální působící síle. Z práce vyplývá jednoznačný nárůst kost-
ní hmoty a meze pevnosti s přibývajícím procentuálním zastoupení minerálních látek. 
Pro vytvoření modelu materiálu je třeba znát referenční hodnoty mechanických 
charakteristik. Pro nejjednodušší model materiálu - lineárně elastický - představují 
tyto hodnoty Youngův modul pruţnosti v tahu 𝐸 a Poissonovo číslo 𝜇. Tyto charakte-
ristiky je moţné experimentálně určit pomocí moderních metod, např.: laserové 
speckle metody. Kirkpatrick a Brooks [22] uvádějí na základě měření touto metodou 
výslednou hodnotu modulu pruţnosti kortikální tkáně prasečího femuru 𝐸 = 9,01±
3,93. 
Stěţejní práci v této oblasti bezesporu vytvořili Feng a Jasiuk [23]. Obsahuje 
vyčerpávající informace o struktuře, chemickém sloţení a mechanických charakteris-
tikách kortikální tkáně prasete. Autoři pouţili pro určení rozličných vlastností následu-
jící metody: elektronovou mikroskopii, počítačovou tomografii (𝜇CT), duální RTG ab-
sorpciometrii (DEXA), FTIR, tahovou zkoušku a měření nanotvrdosti. Měřené veličiny 
jsou navíc stanoveny pro příslušný věk testovaných jedinců. 
Teo a kol. [24] publikují informace o mikroarchitektuře a mechanickém chování 
spongiózní tkáně prasečího obratle. Práce poskytuje porovnání hodnot mechanic-
kých vlastností s lidskými a hovězími. Autoři uvádějí téměř izotropní chování tkáně. 
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4.2 Práce zaměřené na deformačně napěťovou analýzu prasečích kostí 
Většina publikací se nezabývá D-M analýzou prasečích kostí z hlediska fyziolo-
gického. V článku Juniora a kol. [16] je prasečí femur pouţit pro porovnání vhodnosti 
čtyř typů fixace pomocí Kirschnerových drátů, neboť je povaţován za anatomicky 
blízký lidskému humeru. 
Autoři publikace, kterou lze povaţovat za alespoň částečně odpovídající tématu 
jsou Feng a Jasiuk [25]. Práce zkoumá materiálové charakteristiky kortikální kostní 
tkáně, nicméně zohledňuje koncentrace napětí zkušebních vzorků tahové zkoušky 
výpočtovým modelováním pomocí MKP. Na základě této analýzy je stanoven vý-
sledný tvar zkušebního vzorku, který minimálně ovlivňuje výsledky zkoušky. 
 
4.3 Práce zaměřené na určení materiálových vlastností z hustoty kosti 
Tato oblast zájmu je předním biomechanickým problémem. Díky tomu není do-
stupnost literatury obtíţí. V této práci bylo vyuţito stanovení mechanických vlastností 
materiálů analýzou hustoty kostních tkání z digitálních CT-snímků. Na rozvoji této 
metody se podílelo mnoho osobností současné biomechaniky. Rho, Hobatho a 
Ashman, vytvořili základní publikaci [18], kde uvádějí vztahy pro přepočet hustoty 
tkáně na modul pruţnosti. Tyto výsledky vycházejí z experimentálního měření lid-
ských kostí v pokročilém věku. 
Další publikace s velkým přínosem vytvořili Wirtz a kol. [26], Dong a Guo [20], 
Helgason a kol. [17] a mnozí další. Většina autorů uvádí různé definice hustoty kostní 
tkáně, měřící metody, podmínky měření a mnohé další odlišnosti. Jednoznačným 
závěrem je skutečnost, ţe určení mechanických charakteristik je závislé na mnoha 
parametrech, které není snadné stanovit. I přesto lze povaţovat tuto metodu za do-
statečně vhodnou pro tvorbu modelu materiálu. 
Na prasečích vzorcích nebyly obdobné experimenty provedeny, a tak je nutné 
pouţít přepočty určené pro jiný ţivočišný druh. 
 
4.4 Shrnutí poznatků rešeršní studie 
Deformačně napěťové analýzy fyziologicky zatěţovaného prasečího femuru 
nebyly dosud publikovány. Nelze stanovit přesné fyziologické zatíţení bez znalosti 
mechanických interakcí v pánevní končetině. Mechanické chování kortikální a spon-
giózní kostní tkáně je moţné modelovat jako ortotropní a izotropní. Díky analýze hus-
toty kosti je moţné modelovat tkáně jako homogenní. Materiálové konstanty je moţ-
né stanovit ze snímků počítačové tomografie a následně konfrontovat získané hod-
noty s výše uvedenými publikacemi. 
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5 Analýza prvků řešené soustavy 
V této části je vhodné uvést bliţší specifikace související s problémovou situací. 
Experimentálním objektem není prase domácí (sus scrofa f. domestica), nýbrţ jeho 
poněkud menší příbuzný göttingenské zakrslé prase (Göttingen miniature pig; Göt-
tingen minipig). Tento druh je velmi často uţíván pro laboratorní experimenty, proto-
ţe jeho váha se pohybuje v rozmezí 35-90 kilogramů. Pro experimenty nejsou vhodní 
jedinci s váhou nad 45 kg. Další výhodou je jejich nízký vzrůst (35-38 cm). Jsou po-
vaţováni za vhodný experimentální objekt také pro srovnatelnou rychlost obnovy 
kostní hmoty s člověkem. Mají nízký krevní tlak (40/80 mm Hg), čímţ nedochází k 
velkým ztrátám krve během zákroků. Rovněţ nevykazují komplikace při endotrache-
ální anestézii. [12] 
 
Obr. 4: Göttingenské zakrslé prase [36] 
Prasečí tělo lze povaţovat za okolí přímo ovlivňující řešenou soustavu. Důleţi-
tou roli z výpočtového hlediska můţe mít bezpochyby celková hmotnost prasete a 
případně i teplota těla, která se u zdravých jedinců pohybuje okolo 38,5÷39,5 °C. [35] 
Analyzovaným objektem této práce je stehenní část pánevní končetiny prasete. 
Ta je tvořena tvrdými a měkkými tkáněmi, tedy kostmi, okosticí, svaly, klouby, céva-
mi, krví, tukovou tkání, atd. Při řešení nastalého problému nelze uvaţovat všechny 
prvky této soustavy. Je třeba provést klasifikaci dle důleţitosti jednotlivých prvků. 
Porušení dlahy je přímo závislé na pohybu prasete. Ten je z velké části určen 
chováním kostí a svalů. Za podmínky jednoduché fraktury (zlomení), vhodné repozi-
ce (napravení) a retence (fixace) kosti lze předpokládat téměř fyziologickou funkci 
stehenních svalů. 
Pro získání srovnávací reference je vhodné simulovat laboratorní experiment. 
Z toho důvodu jsou hlavní prvky řešené soustavy: 
 stehenní kost (os femoris) 
 přímá úhlově stabilní dlaha 
 samořezné vruty 
 drát 
 soustava uchycení kost 
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5.1 Stehenní kost 
Stehenní kost náleţí mezi dlouhé kosti, je součástí opory těla a základním prv-
kem pohybu. Jsou na ni upnuty četné svaly a přenáší zatíţení těla na dolní končeti-
nu. Má charakteristický tvar, strukturu a mechanické vlastnosti. Pro určení namáhání 
stehenní kosti, je třeba znát její základní charakteristiky. 
 
5.1.1 Anatomie stehenní kosti 
Stehenní kost (os femoris) göttingenského prasete vytváří spolu s pletencem 
pánevní končetiny, čéškou, kostí lýtkovou, kostí holenní, kostmi zánártními, kostmi 
nártními, kostmi prstů a kostmi sesamskými kostru pánevní končetiny (viz obr. 5). 
 
 
Obr. 5: Anatomie kostry pánevní končetiny [1] 
 
Celá kost je zhruba 150 mm dlouhá a poměrně mohutná. Silné tělo je přímé a 
plochy kosti velmi hladké. Tělo stehenní kosti - corpus femoris - distálně přechází ve 
střední části - diafýze - z kruhovitého tvaru o přibliţném průměru 15 mm na čtyřúhel-
níkový tvar. [13] 
Na proximálním konci kosti se nacházejí dva výrazné útvary. Na mediální stra-
ně jde o polokulovitou kloubní hlavici - caput femoris, která se v jamce kyčelního 
kloubu - acetabulu - připojuje na pánevní kost. Na jejím vrcholu se nachází mělká 
drsná jamka fovea capitis femoris pro úpon vazu. Hlavice kyčelního kloubu distálně 
přechází v krček stehenní kosti - collum femoris. Na laterální straně se nachází druhý 
Pánevní kost 
Stehenní kost 
Holenní kost 
Lýtková kost 
Čéška 
Patní kost 
Kostra bérce 
Kostra stehna 
Kostra nohy 
Kosti hlezna 
Kosti nártní 
Kosti prstů 
Pletenec pánevní 
končetiny (částečný) 
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objemný útvar, kterým je velký chocholík - trochanter major, který proximálně nepře-
sahuje úroveň hlavice. Mezi krčkem a velkým chocholíkem na kaudální straně leţí 
hluboká chocholíková jáma - fossa trochanterica, která je kaudolaterálně ohraničena 
hranou mezichocholíkového hřebene - crista intertrochanterica. Ten přechází 
na distálním konci v drsný hrbolek, malý chocholík - trochanter minor. Na kraniální 
straně se nachází mezichocholíková čára - linea intertrochanterica, která postupuje 
od velkého chocholíku k malému a přechází do mediálního rtu - labium mediale. 
 
 
Obr. 6: Anatomie stehenní kosti 
a) kraniální pohled b) kaudální pohled 
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Labium mediale distálně končí na mediální nadhrbolové drsnatině - tuberositas 
supracondylaris medialis. Labium laterale vytváří zřetelnou hranu, která se distálně 
táhne z laterální plochy velkého chocholíku a končí na tuberositas supracondylaris 
lateralis. Distálně od obou drsnatin se nachází hladká trojúhelníková podkolenní plo-
cha - facies poplitea. 
Na distálním konci stehenní kosti se nacházejí kloubní hrboly - condylus media-
lis et lateralis, které nesou na svém povrchu téměř polokulovité kloubní plochy. Hrbo-
ly jsou od sebe odděleny hlubokou mezihrbolovou jámou - fossa intercondylaris. Ta 
je na kaudální straně přerušena mezihrbolovou čárou - linea intercondylaris. Na po-
stranních plochách kloubních hrbolů se nachází nadhrbolí - epicondylus medialis et 
lateralis. Na kraniální straně vyniká kladka stehenní kosti - trochlea femoris, která je 
rozdělena ve dva hřebeny a vytváří kloubní plochu pro čéšku - patella. [2] 
 
5.1.2 Kostní tkáň 
„Povrch kosti kryje vazivová okostice (periost), s výjimkou kloubních ploch, na 
nichţ se nachází vrstvička chrupavky. Periost je blána tuhá, dosti pevná; od kosti se 
dá zpravidla dlátkem odlupovat. V místech, kde se upínají vazy a šlachy, lne pevně, 
neboť tam snopce ze šlach a vazů pronikají aţ do povrchových vrstev kosti. 
Mikroskopem lze v periostu rozeznat dvě vrstvy, které v sebe přecházejí. Vrstva 
zevní, fibrózní, je z vaziva vláknitého, buňkami chudého, se snopci fibril probíhajícími 
souběţně. Vrstva hlubší, kambiová, je bohatší vazivovými buňkami a vazivová vlák-
na jsou nepravidelně propletená. Některá vlákna kolagenní pronikají i do povrcho-
vých vrstev kosti jako tzv. perforující Sharpeyova vlákna. V kambiové vrstvě jsou ob-
saţeny buňky, účastněné na tvorbě kosti (osteoblasty). 
Periost je bohatě zásoben cévami krevními, které z něho pronikají do kosti. Je-li 
ve velkém rozsahu od kosti odloupnut, je příslušný okrsek kosti zbaven výţivy céva-
mi a případně odumírá.“ [3] 
 
Obr. 7: Kostní tkáň hutná (osteony) a houbovitá (spongióza) [38], [39] 
 
 Pozn. autora: Soustavná anatomie člověka profesora Borovanského je téměř dokonalým literár-
ním dílem, které si nezaslouţí jinou interpretaci. 
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Kostní tkáň je základním stavebním materiálem kostí. Na makroskopické úrovni 
jsou rozeznávány dvě základní struktury kostní tkáně: 
 kostní tkáň hutná - kompakta (kortikála) 
 kostní tkáň houbovitá (trámčitá) – spongióza 
Hutná tkáň tvoří zpravidla povrchovou vrstvu kosti, houbovitá tkáň se nachází 
uvnitř. Na dlouhých kostech končetin tvoří diafyzální část kompakta, v koncích kostí 
je tkáň spongiózní. 
Pro lepší popis stavby kosti je vhodné získat představu o velikosti určitých částí 
kosti; z toho důvodu je zde zobrazen obrázek 8, na němţ jsou uvedeny jednotlivé 
úrovně velikosti a příslušné stavební prvky. 
 
 
Obr. 8: Hierarchická struktura kortikální kostní tkáně [14] 
 
Kortikální kost má lamelózní strukturu. Na mezoskopické a mikroskopické úrov-
ni jsou rozeznávány tři typy lamel: 
 Haversovy 
 intersticiální (vmezeřené) 
 povrchové 
Haversovy lamely vytvářejí soustředné vrstvy okolo Haversových kanálků, 
v nichţ probíhají drobné krevní cévy. Soustavy těchto lamel vytvářejí osteony. Inter-
sticiální lamely vyplňují skuliny mezi jednotlivými osteony. Jsou pozůstatky původních 
Haversových soustav (osteonů), okolo nichţ se vytvořili nové Haversovy lamely. Po-
vrchové lamely jsou důsledkem apoziční tvorby kostní tkáně v periostu. 
Nanoskopická Makroskopická Mezoskopická Mikroskopická Submikroskopická 
Samostatná 
lamela 
Osteon Hutná kostní 
tkáň 
Kost jako 
celek 
Mineralizovaný 
kolagenní fibril 
Krystal 
minerálu 
Molekula 
kolagenu 
Mineralizovaný 
kolagenní fibril 
Haversův 
kanálek 
Povrchové 
(obvodové) 
lamely 
Osteon 
Intersticiální 
lamela 
Kortikála 
Spongióza 
Porózní 
fibrilový 
minerál 
<1 μm 1-10 μm 10-500 μm 500 μm-10 mm 10 mm-několik cm 
22 
 
Spongiózní tkáň můţe být nepravidelně houbovitá či s trámečky uspořádanými 
ve směrech největšího zatíţení (Wolffův zákon, 1892: „Vnější a vnitřní struktura kosti 
se neustále přizpůsobuje mechanickému zatěţování.“). Architektonika spongiózy ne-
ní v dětství výrazná, vytváří se aţ s přibývajícím věkem a zatěţováním. [37] 
Schopnost adaptace kostní hmoty - remodelace - z ní dělá výjimečný materiál. 
Na tomto procesu se nejvíce podílejí kostní buňky. Osteocyty, slouţící jako mecha-
nické receptory aktivují osteoklasty, čímţ dojde k resorpci (odbourání) staré tkáně; 
poté nastává aktivace osteoblastů, které produkují základní stavební hmotu - kolagen 
I. typu. Osteoblasty se časem přemění na osteocyty, které jsou v kostech nejvíce 
zastoupeny. [48], [15] 
Kostní dřeň (medulla ossium) vyplňuje tzv. dřeňové dutiny - cavum medullare - 
uvnitř dlouhých kostí a skuliny v kostech spongiózních (viz obr. 9). Dřeň je velmi 
měkká krvetvorná tkáň, stíratelná noţem. V útlém věku je dřeň zbarvena do červena 
(m. o. rubra), později se vlivem tukových buněk v retikulárním vazivu mění ve dřeň 
ţlutou (m. o. flava). Ve stáří dochází k úbytku tuku ve ţluté kostní dřeni a ta získává 
šedý aţ průsvitný vzhled (m. o. grisea). [3] 
 
 
Obr. 9: Základní stavba a členění dlouhých kostí [1] 
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5.1.3 Mechanické vlastnosti kostní tkáně stehenní kosti 
Kostní tkáň je z mechanického hlediska problematický materiál z důvodu ne-
homogenity struktury a anizotropního chování. Navzdory mnoţství metod a experi-
mentálních postupů není, ani v současné době, snadné určit její mechanické charak-
teristiky. Je zde mnoho vnitřních faktorů, které mají značný vliv, jako objem vody 
v kosti, obsah minerálů, struktura, druh a stáří kosti. Další faktory ovlivňující výsledky 
experimentů mohou být tvar, velikost a vlhkost vzorku, místo odebrání, metoda mě-
ření, rychlost zatěţování aj. [4] 
S ohledem na téma práce je nutné podotknout, ţe navzdory identickému sloţe-
ní kostní tkáně u člověka a prasete, se nemusí shodovat jejich mechanické vlastnos-
ti. Stavba těla je rozdílná a tedy i způsob namáhání, coţ má za následek, v duchu 
Wolffova zákona, jinou strukturu kosti. 
Mechanické vlastnosti kostí člověka jsou předmětem zkoumání jiţ několik desí-
tek let. Přestoţe jsou prasata povaţována za vhodný experimentální objekt pro stu-
dium lidských chorob, informace o mechanických vlastnostech kostních tkání jsou 
nedostatečné. Této skutečnosti si naštěstí byly vědomi autoři článku „Multi-scale cha-
racterization of swine femoral cortical bone“ doktor Liang Feng a profesorka Iwona 
Jasiuk, díky kterému má dílčí model materiálu kostní tkáně v této práci alespoň něja-
kou srovnávací referenci. 
Nicméně by bylo chybou ignorovat poznatky o mechanickém chování kostních 
tkání jen proto, ţe byly experimentálně odvozeny z lidských, nikoliv prasečích, vzor-
ků. Důleţitou charakteristikou při stanovení mechanických vlastností, je hustota kost-
ní tkáně. Lze ji určit mnoha metodami, např.: z kostního popela, z intenzity pixelů u 
metod CT a μ-CT či pomocí Archimedova zákona. Hustoty kostní tkáně je však nutné 
rozlišovat vzhledem k metodě jejich určení (viz tab. 1). 
 
Tab. 1: Definice hustoty kostní tkáně [17] 
𝝆𝒓𝒆𝒂𝒍 𝒈/𝒄𝒎
𝟑 = 𝑹𝒆á𝒍𝒏á 𝒉𝒖𝒔𝒕𝒐𝒕𝒂 =
𝒉𝒎𝒐𝒕𝒏𝒐𝒔𝒕 𝒉𝒚𝒅𝒓𝒂𝒕𝒐𝒗𝒂𝒏é 𝒕𝒌á𝒏ě
𝒐𝒃𝒋𝒆𝒎 𝒌𝒐𝒔𝒕𝒏í 𝒕𝒌á𝒏ě
 Galante a kol. (1970) 
𝝆𝒂𝒑𝒑 𝒈/𝒄𝒎
𝟑 = 𝒁𝒅á𝒏𝒍𝒊𝒗á 𝒉𝒖𝒔𝒕𝒐𝒕𝒂 =
𝒉𝒎𝒐𝒕𝒏𝒐𝒔𝒕 𝒉𝒚𝒅𝒓𝒂𝒕𝒐𝒗𝒂𝒏é 𝒕𝒌á𝒏ě
𝒄𝒆𝒍𝒌𝒐𝒗ý 𝒐𝒃𝒋𝒆𝒎 𝒗𝒛𝒐𝒓𝒌𝒖
 Galante a kol. (1970) 
𝝆𝒘𝒆𝒕 𝒈/𝒄𝒎
𝟑 = 𝒁𝒅á𝒏𝒍𝒊𝒗á 𝒗𝒍𝒉𝒌á 𝒉𝒖𝒔𝒕𝒐𝒕𝒂 =
𝒉𝒎𝒐𝒕𝒏𝒐𝒔𝒕 𝒉𝒚𝒅𝒓𝒂𝒕𝒐𝒗𝒂𝒏é 𝒕𝒌á𝒏ě
𝒄𝒆𝒍𝒌𝒐𝒗ý 𝒐𝒃𝒋𝒆𝒎 𝒗𝒛𝒐𝒓𝒌𝒖
 Keyak a kol. (1994) 
𝝆𝒅𝒓𝒚 𝒈/𝒄𝒎
𝟑 = 𝒁𝒅á𝒏𝒍𝒊𝒗á 𝒔𝒖𝒄𝒉á 𝒉𝒖𝒔𝒕𝒐𝒕𝒂 =
𝒉𝒎𝒐𝒕𝒏𝒐𝒔𝒕 𝒔𝒖𝒄𝒉é 𝒕𝒌á𝒏ě
𝒄𝒆𝒍𝒌𝒐𝒗ý 𝒐𝒃𝒋𝒆𝒎 𝒗𝒛𝒐𝒓𝒌𝒖
 
Keller a kol. (1994) 
Keyak a kol. (1994) 
𝝆𝒂𝒔𝒉 𝒈/𝒄𝒎
𝟑 = 𝑯𝒖𝒔𝒕𝒐𝒕𝒂 𝒌𝒐𝒔𝒕𝒏í𝒉𝒐 𝒑𝒐𝒑𝒆𝒍𝒂 =
𝒉𝒎𝒐𝒕𝒏𝒐𝒔𝒕 𝒌𝒐𝒔𝒕𝒏í𝒉𝒐 𝒑𝒐𝒑𝒆𝒍𝒂
𝒄𝒆𝒍𝒌𝒐𝒗ý 𝒐𝒃𝒋𝒆𝒎 𝒗𝒛𝒐𝒓𝒌𝒖
 Galante a kol. (1970) 
𝝆𝒂𝒄𝒕 𝒈/𝒄𝒎
𝟑 = 𝑬𝒇𝒆𝒌𝒕𝒊𝒗𝒏í 𝒉𝒖𝒔𝒕𝒐𝒕𝒂 =
𝒄𝒆𝒍𝒌𝒐𝒗á 𝒉𝒎𝒐𝒕𝒏𝒐𝒔𝒕 𝒗𝒛𝒐𝒓𝒌𝒖
𝒄𝒆𝒍𝒌𝒐𝒗ý 𝒐𝒃𝒋𝒆𝒎 𝒗𝒛𝒐𝒓𝒌𝒖
 Sharp a kol. (1990) 
𝑷ó𝒓𝒐𝒗𝒊𝒕𝒐𝒔𝒕 = 𝟏 −
𝒛𝒅á𝒏𝒍𝒊𝒗á 𝒉𝒖𝒔𝒕𝒐𝒕𝒂
𝒓𝒆á𝒍𝒏á 𝒉𝒖𝒔𝒕𝒐𝒕𝒂
= 𝟏 −
𝝆𝒂𝒑𝒑
𝝆𝒓𝒆𝒂𝒍
 Sharp a kol. (1990) 
𝑩𝑽
𝑻𝑽
= 𝑶𝒃𝒋𝒆𝒎𝒐𝒗ý 𝒑𝒐𝒅í𝒍 𝒌𝒐𝒔𝒕𝒊 =
𝒐𝒃𝒋𝒆𝒎 𝒌𝒐𝒔𝒕𝒏í 𝒕𝒌á𝒏ě
𝒄𝒆𝒍𝒌𝒐𝒗ý 𝒐𝒃𝒋𝒆𝒎 𝒗𝒛𝒐𝒓𝒌𝒖
=
𝝆𝒂𝒑𝒑
𝝆𝒓𝒆𝒂𝒍
 Gibson (1985) 
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Reálná hustota se pohybuje u kortikální tkáně v rozsahu 1,7-2,0 g/cm3 a u 
spongiózní tkáně 1,6-1,9 g/cm3. Zdánlivá hustota bývá u kortikální tkáně přibliţně 1,9 
g/cm3 a u spongiózní tkáně 0,14-1,10 g/cm3. Kortikální tkáň má tedy téměř totoţné 
hodnoty reálné a zdánlivé hustoty, coţ je způsobeno nízkou porézností tkáně a ne-
přítomností kostní dřeně. [4] 
Hlavním problémem však zůstává přepočet hustoty na mechanické charakteris-
tiky, konkrétně na Youngův modul pruţnosti v tahu. Velký pokrok v této oblasti za-
znamenala práce „Relations of mechanical properties to density and CT numbers in 
human bone“, kde autoři Rho, Hobatho a Ashman uvádějí i jednotlivé vztahy pro 
směrově orientované moduly pruţnosti stanovené regresní analýzou z měření ultra-
zvukem. [18] 
Mechanické chování kortikální tkáně bylo určeno jako ortotropní, v případě 
dlouhých kostí jako transversálně ortotropní. Zde model materiálu vyţaduje pět ne-
závislých materiálových konstant - dva moduly pruţnosti v tahu Ei, dvě Poissonova 
čísla μij, jeden modul pruţnosti ve smyku Gij. 
Mechanické chování spongiózní tkáně lze rovněţ povaţovat za transversálně 
ortotropní, ale vzhledem ke sloţité směrové orientaci vlivem struktury je nejčastěji 
modelováno jako izotropní. 
Zajímavým poznatkem je vzájemná podobnost elastických vlastností kortikální a 
spongiózní tkáně na mikroskopické a submikroskopické úrovni. Měřením pomocí 
akustické mikroskopie a nanotvrdosti bylo zjištěno, ţe průměrná hodnota podélného 
a příčného modulu pruţnosti kortikální tkáně je velmi blízká hodnotě modulu pruţ-
nosti spongiózní tkáně. [19] 
 
Tab. 2: Youngův modul pruţnosti spongiózní a kortikální tkáně (člověk) [19] 
Vzorek 
Youngův modul pružnosti 
(akustická mikroskopie) 
Youngův modul pružnosti 
(nanotvrdost) 
Spongiózní tkáň 17,50 ± 1,12 (n=3) 18,14 ± 1,70 (n=30) 
Kortikální tkáň 
(podélný směr) 
20,55 ± 0,21 (n=3) 23,45 ± 0,21 (n=60) 
Kortikální tkáň 
(příčný směr) 
14,91 ± 0,52 (n=3) 16,58 ± 0,32 (n=60) 
Kortikální tkáň 
(průměrná) 
17,73 ± 0,22 (n=3) 20,02 ± 0,27 (n=60) 
Pozn.: Uvedené hodnoty jsou ve tvaru aritmetický průměr ± směrodatná odchylka v jednotkách GPa 
Moduly pruţnosti stanovené na prasečích vzorcích nejsou hojně zastoupeny 
v literatuře. V uvedených případech (viz graf 1) jsou hodnoty v poměrně širokém roz-
sahu a pouze pro izotropní model materiálu. V grafu není zobrazena hodnota modulu 
pruţnosti prasečího femuru 𝐸 = 14,9 𝐺𝑃𝑎, neboť není ve zdroji uveden její rozptyl či 
směrodatná odchylka. [6] 
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Graf 1: Youngův modul pruţnosti kortikální tkáně prasete [21], [22], [23] 
 
 
Modul pruţnosti spongiózní tkáně u prasete byl určen v několika studiích. Vý-
sledky jsou vzájemně neporovnatelné, neboť úrovně měřících metod jsou řádově 
rozdílné (viz tab. 3). Práce Koa a kol. potvrzuje jiţ uvedený předpoklad, ţe hodnoty 
modulu pruţnosti spongiózní a kortikální tkáně jsou na dané úrovni měření vzájemně 
porovnatelné. V práci Tea a kol. byly vzorky spongiózní tkáně zatěţovány tlakem, 
coţ vyţaduje větší velikost vzorků a poskytuje lepší představu hodnot pro izotropní 
model materiálu. Navíc jsou zde uvedeny i mikroarchitekturální parametry tkáně, spo-
lu s naměřenými Hounsfieldovými jednotkami z počítačové tomografie, další mecha-
nické vlasnosti (mez kluzu, mez pevnosti a jim odpovídající přetvoření) a vzájemné 
přepočty. [21], [24] 
 
Tab. 3: Youngův modul pruţnosti spongiózní tkáně (prase)  
Autoři Youngův modul pružnosti [GPa] 
Ko a kol. (mikrotvrdost, femur) [21] 5,9±4,3 
Ko a kol. (nanotvrdost, femur) [21] 21,5±2,1 
Teo a kol. (zkouška tlakem; obratel) [24] (229±138) ∙ 10-3 
 
Hodnoty Poissonova čísla pro kortikální tkáň jsou uváděny jako směrově orien-
tované 𝜇12 = 0,37, 𝜇23 = 0,456 pro transversálně ortotropní model, případně pro 
izotropní model 𝜇 = 0,3. [48], [20] 
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Hodnoty Poissonova čísla pro spongiózní tkáň se obecně uvádí v rozsahu 
𝜇 = 0,2÷ 0,3. Pro výpočtové modelování se častěji volí blízké hodnotě 𝜇 = 0,30. Ex-
perimentálně byl zjištěn minimální vliv změny Poissonova čísla na elastické konstan-
ty. U experimentální měření nanotvrdosti se ve vztahu dle Olivera a Pharra volí rov-
něţ hodnota Poissonova čísla 𝜇 = 0,3. Změna hodnoty o ±0,1 způsobí 8% odchylku 
hodnoty modulu pruţnosti, coţ je povaţován za přijatelné. [4], [5], [19] 
Mez pevnosti kortikální tkáně závisí na charakteru namáhání (viz graf 2). Velký 
vliv na tyto hodnoty má tvar testovaného vzorku vlivem koncentrace napětí při zatě-
ţování. Porovnáním mezí pevnosti kortikální tkáně prasečího femuru lze získat hod-
notu 𝜎𝑈𝑇 = 106,3 ± 11,6 𝑀𝑃𝑎. [23], [25] 
 
Graf 2: Mez pevnosti kortikální tkáně prasete [6] 
 
 
Mez pevnosti spongiózní tkáně z prasečího obratle byla určena hodnotou 
𝜎𝑈𝑇 = 15 ± 6 𝑀𝑃𝑎. Pro srovnání s hodnotou lidské tkáně byl pouţit vztah uvádějící, 
ţe pevnost tkáně při zdánlivé hustotě ρapp  g/cm
3 = 0,5 odpovídá mezi pevnosti 
𝜎𝑈𝑇~15 𝑀𝑃𝑎. [24], [26] 
Stejně jako u člověka, i mechanické vlastnosti prasečí kosti se mění v závislos-
ti na věku jedince. U velmi mladého prasete (věk 6 měsíců) dochází vlivem věku 
k nárůstu modulu pruţnosti a meze pevnosti. Mění se struktura a sloţení kosti. Prů-
měr ve střední diafýze femuru narůstá, zatímco tloušťka stěny klesá (viz obr. 10). 
Kortikální tkáň vykazuje v mladém věku nehomogenní a lokálně porézní strukturu. 
Objem vody v kosti klesá a objem kostního popela narůstá. [23] 
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Obr. 10: Průřez střední diafýzou prasečího femuru v daném věku [23] 
 
5.2 Přímá úhlově stabilní dlaha 
Úhlově stabilní dlahy skýtají dle výrobce několik výhod. Jejich aplikace není zá-
vislá na kvalitě kostních tkání, lze je pouţít i u osteoporotických kostí. Vzhledem 
k omezenému kontaktu s periostem, nedochází k jeho poškození a k omezení krev-
ního zásobení tkání. Sniţují riziko úbytku kostní hmoty i při vysokém dynamickém 
namáhání. Dlahy je moţné částečně vytvarovat do formy odpovídající tvaru kosti. 
Tato úprava však není nezbytná. Z mechanického hlediska při tvarování dochází k 
plastické deformaci, která vede ke vzniku zbytkových napětí. Vzhledem k uzamčení 
dlahy pomocí vrutů přechází značná část napětí z kosti na dlahu.  
Základní postup při aplikaci dlahy je následující: 
1. Repozice kosti, redukce zlomeniny (pomocí Kirschnerových drátů) 
2. Vytvarování fixátoru (dlahy) 
3. Umístění dlahy 
4. Určení pozice vrtání (neutrální, ekcentrické) 
5. Předvrtání díry 
6. Měření hloubky díry 
7. Vloţení vrutů a uzamčení vrutů 
Dlahy jsou fixovány na kost tak, aby polovina celkové délky dlahy byla nad mís-
tem zlomení kosti. Pokud se vyuţije moţnosti dynamické komprese, volí se ekcent-
rická pozice vrtání. Je moţné pouţití různých druhů vrutů; více v kapitole 5.3. [40] 
 
Obr. 11: Přímá úhlově stabilní dlaha a) celek b) detail kombinovaného otvoru [40] 
a) b) 
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5.2.1 Morfologie přímé úhlově stabilní dlahy 
Úhlově stabilní dlahu lze popsat jako těleso deskovitého tvaru s četnými kombi-
novanými otvory a zaoblenými hranami (viz obr. 11). Počet otvorů se u různých dlah 
můţe lišit v rozsahu 4÷12. U sudého počtu otvorů se v polovině délky mění uspořá-
dání otvorů. Kombinovaný otvor je tvořen dvěma dírami, z nichţ jedna je opatřena 
kuţelovým svorným závitem pro spojení s hlavičkou samořezných vrutů, a druhá 
slouţí pro umístění standardních vrutů a případného vyvolání dynamické komprese. 
V experimentu byla pouţita dlaha s pěti otvory. Základní rozměry této dlahy jsou 
uvedeny na obrázku 12. [40] 
 
Obr. 12: Základní rozměry přímé úhlově stabilní dlahy (v milimetrech) 
 
5.2.2 Materiál přímé úhlově stabilní dlahy 
Úhlově stabilní dlahy jsou vyráběny z dvou typů materiálu. Prvním z nich je ne-
rezová ocel. Při experimentu na praseti však byla pouţita dlaha vyrobená z druhého 
materiálu - komerčně čistého titanu 4. stupně (CP-Ti grade 4), proto je kapitola zamě-
řena na tento materiál. [40] 
Komerčně čisté titany (commercially pure titanium) jsou hlavními představiteli 
tzv. α titanových slitin, ačkoliv vzhledem k nízkým obsahům příměsných prvků nejsou 
v některých zdrojích povaţovány za slitiny vůbec, pouze za modifikovaný titan. Jedná 
se o materiály, které jsou svým chemickým sloţením velmi blízké chemicky čistému 
titanu; obsahují více neţ 90% Ti. Obsahují zmíněné intersticiální prvky, které do 
značné míry ovlivňují jejich mechanické vlastnosti. 
Tyto slitiny mají nízkou hustotu, pasivační schopnost a jsou korozivzdorné a 
chemicky stabilní. Nejsou alergenní, toxické ani karcinogenní. Díky těmto vlastnos-
tem jsou z hlediska biokompatibility řazeny mezi bioinertní materiály, které jsou po-
vaţovány za vhodné pro interakci s ţivou tkání. 
Tab. 4: Chemické sloţení CP-Ti grade 4 [42] 
Ti [%] C [%] H [%] Fe [%] N [%] O [%] 
99,0 ≤ 0,10 ≤ 0,015 ≤ 0,50 ≤ 0,05 ≤ 0,40 
13,5 98,0 
4
,6
 
18,0 18,0 18,0 
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Krystalická mříţka CP-Ti grade 4 je hexagonální s těsným uspořádáním (HCP). 
V porovnání s dalšími titanovými slitinami má materiál poměrně hrubozrnnou struktu-
ru. Je vhodný ke svařování, obrábění, lisování a tváření za studena. [50] 
 
Obr. 13: Mikrostruktura α titanové slitiny (neţíhaná) a krystalická HCP mříţka [50] 
 
5.2.3 Mechanické vlastnosti materiálu přímé úhlově stabilní dlahy 
Mechanické vlastnosti technicky čistých titanů jsou určeny chemickým sloţením 
a technologií výroby. Zásadním předpokladem pro pouţití těchto materiálů v kontaktu 
s kostní tkání nejsou pouze zkoušky cytokompatibility a genotoxicity, ale také fakt, ţe 
čím bliţší jsou si hodnoty modulu pruţnosti materiálu implantátu a tkáně, tím méně 
pravděpodobný je vznik resorpce kostní hmoty. Modul pruţnosti v tahu kortikální tká-
ně se pohybuje v přibliţném rozsahu 10-20 GPa, zatímco u CP-Ti grade 4 dosahuje 
hodnoty 105 GPa (viz tab. 5). Tento rozdíl je poměrně výrazný, nicméně stále menší 
neţ v případě pouţití nerezových ocelí (cca 200 GPa). 
Struktura materiálu CP-Ti grade 4 není směrově orientována. Materiál je pova-
ţován za izotropní a homogenní. 
Tab. 5: Mechanické charakteristiky CP-Ti grade 4 [42] 
E [GPa] μ [-] Re [MPa] Rm [MPa] A [%] Z [%] 
105 0,370 480 550 15 30 
G [GPa] σC [MPa] KIC [MPa·m
0,5
] ρ [kg/m
3
] c [J·kg
-1
·K
-1
] λ [Ẇ̇̇̇ ·m
-1
·K
-1
] 
40 425 99÷140 4510 530 17,2 
Pozn.:  E...Youngův modul pruţnosti v tahu, μ...Poissonovo číslo, Re...mez kluzu, Rm...mez pevnosti,  
A...taţnost, Z...kontrakce, G...modul pruţnosti ve smyku, σC...mez únavy (pro 10
7
 cyklů), 
KIC...lomová houţevnatost, ρ...hustota, c...měrná tepelná kapacita, λ...tepelná vodivost; uve-
dené hodnoty jsou minimální přípustné 
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5.3 Samořezné vruty 
Výrobce uvádí tři typy pouţitelných vrutů pro fixaci úhlově stabilní dlahy (viz obr. 
14). Je moţné tyto vruty různě vhodně kombinovat, aby bylo dosaţeno správné fixa-
ce kosti. Pouţití standardních vrutů je doporučeno při vytvoření dynamické komprese 
v kosti, čímţ dojde ke staţení zlomeniny. Samořezné vruty mají zřejmě nejširší pou-
ţití, neboť je lze pouţít jako monokortikální i bikortikální a mají svorný závit (lze je 
uzamknout). Oproti samovrtným vrutům je však nutné jejich otvor předvrtat. Samo-
vrtné vruty lze pouţívat pouze monokortikálně. [40] 
 
Obr. 14: Typy vrutů a) standardní b) samořezný c) samovrtný [40] 
 
V experimentu na prasečím femuru bylo pouţito pouze samořezných vrutů, pro-
to jsou podrobněji popsány jak z hlediska morfologického, tak i materiálového. 
 
5.3.1 Morfologie samořezných vrutů 
Hlavice vrutu má kuţelový tvar a je opatřena vnitřním šestihranem a vnějším 
závitem s malou roztečí pro spojení s dlahou. Kuţelová hlavice přechází v dřík 
s vnějším závitem, který je zakončen tupým hrotem. Na konci dříku se nacházejí tři 
řezné dráţky pro snadnější průnik kostní tkání. 
 
Obr. 15: Základní rozměry samořezného vrutu (v milimetrech) [41] 
Ø
6
,6
 
Ø
5
,0
 
28,0 
a) b) c) 
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5.3.2 Materiál samořezných vrutů 
Samořezné vruty jsou obdobně jako dlahy vyráběny ve dvou materiálových pro-
vedeních. Prvním materiálem je nerezová ocel AISI 316L, druhým je titanová slitina 
Ti-6Al-7Nb uváděna pod zkratkou TAN. Pouţitým materiálem vrutů v experimentu 
byla titanová slitina. 
Materiál Ti-6Al-7Nb se řadí mezi α/β titanové slitiny. Ty obsahují oproti α sliti-
nám větší mnoţství β stabilizujících prvků (cca 4-6 hm. %), které způsobí částečné 
vyloučení β fázových polí v základní α matrici. β fáze titanu má krystalickou kubickou 
prostorově středěnou (bcc) mříţku, která zvyšuje pevnost a tvárnost materiálu. 
Tab. 6: Chemické sloţení Ti-6Al-7Nb [43] 
Ti [%] Al [%] Nb [%] C [%] H [%] Fe [%] N [%] O [%] Ta [%] 
84,5÷88,0 5,5÷6,5 6,5÷7,5 ≤ 0,08 ≤ 0,009 ≤ 0,25 ≤ 0,050 ≤ 0,20 ≤ 0,50 
Tato slitina byla vyvinuta speciálně pro výrobu femorální části kyčelní endopro-
tézy. Nahrazuje tak slitinu Ti-6Al-4V, která má obdobné mechanické vlastnosti, ale 
obsahuje toxický vanad. Ten byl nahrazen niobem, čímţ je slitina Ti-6Al-7Nb pova-
ţována v oboru implantologie za materiál budoucnosti. [27], [43] 
 
Obr. 16: Mikrostruktura slitiny Ti-6Al-7Nb a krystalická BCC mříţka [27], [50] 
 
5.3.3 Mechanické vlastnosti materiálu samořezných vrutů 
Slitina Ti-6Al-7Nb je z hlediska modelu materiálu určena jako izotropní a homo-
genní. K určení tohoto typu modelu postačí dvě materiálové konstanty, a to Youngův 
modul pruţnosti v tahu a Poissonovo číslo. Vzhledem ke snadné dostupnosti těchto 
dat jsou uvedeny i další mechanické charakteristiky, poskytující představu o chování 
materiálu (viz tab. 7). 
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Tab. 7: Mechanické charakteristiky Ti-6Al-7Nb [7] ,[43] 
E [GPa] μ [-] Re [MPa] Rm [MPa] A [%] Z [%] 
105÷120 0,33÷0,37 ≥800 ≥900 ≥10 35 
G [GPa] σC [MPa] KIC [MPa·m
0,5
] ρ [kg/m
3
] c [J·kg
-1
·K
-1
] λ [Ẇ̇̇̇ ·m
-1
·K
-1
] 
38÷45 500 68÷75 4520 540÷560 7÷8 
Pozn.:  E...Youngův modul pruţnosti v tahu, μ...Poissonovo číslo, Re...mez kluzu, Rm...mez pevnosti,  
A...taţnost, Z...kontrakce, G...modul pruţnosti ve smyku, σC...mez únavy (pro 10
7
 cyklů), 
KIC...lomová houţevnatost, ρ...hustota, c...měrná tepelná kapacita, λ...tepelná vodivost; uve-
dené hodnoty jsou minimální přípustné 
 
5.4 Drát 
Jedná se o jednoduchý tenký drát, který se zavádí do kosti přes proximální epi-
fýzu, za účelem navýšení tuhosti soustavy. 
 
5.4.1 Morfologie drátu 
Drát má kruhový průřez o průměru 3 mm a je dlouhý 160 mm. Jeho délka se po 
zavedení zkrátí tak, aby příliš nevyčníval z kosti. Na konci je zakončen zkosením ze 
čtyř stran, čímţ přechází v ostrý hrot. 
 
Obr. 17: Základní rozměry drátu (v milimetrech) 
 
5.4.2 Materiál drátu 
Materiálem drátu je nerezová chrom-niklová (chirurgická) ocel AISI 316L. Má 
výbornou korozivzdornost. Běţně se pouţívá jako materiál na dlahy či vruty a další 
nástroje spojené s implantologií. Široké vyuţití má i při výrobě šperků. 
Tab. 8: Chemické sloţení AISI 316L [44] 
Fe [%] Cr [%] Ni [%] Mo [%] Mn [%] Si [%] P [%] S [%] C [%] 
65,0 17,0 12,0 2,50 2,0 1,0  0,045 0,030 0,030 
 
Ø
3
 
4 
160 
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5.4.3 Mechanické vlastnosti materiálu drátu 
Ocel AISI 316L se oproti předchozím materiálům vyznačuje poměrně vysokým 
Youngovým modulem pruţnosti v tahu, který dosahuje hodnoty 193 GPa. V porov-
nání s titanovými slitinami má však výrazně vyšší taţnost. 
Tab. 9: Mechanické charakteristiky AISI 316L (ţíhané) [44] 
E [GPa] μ [-] Re [MPa] Rm [MPa] 
193 0,27÷0,30 290 560 
G [GPa] ρ [kg/m
3
] c [J·kg
-1
·K
-1
] A [%] 
74÷76 8000 500 50 
Pozn.:  E...Youngův modul pruţnosti v tahu, μ...Poissonovo číslo, Re...mez kluzu, Rm...mez pevnosti,  
G...modul pruţnosti ve smyku, ρ...hustota, c...měrná tepelná kapacita, A...taţnost; uvedené 
hodnoty jsou minimální přípustné 
 
5.5 Soustava uchycení kosti 
Soustava uchycení kosti vychází z experimentálního zatěţování femuru tlakem 
v laboratorních podmínkách. Z obr. 3 lze vypozorovat, ţe kost byla fixována na obou 
stranách do ocelových kleštin pomocí tvrzené hmoty, duracrylu. Na kleštiny doléhají 
z vnějších stran válce, na které je přes další součásti přenášeno zatíţení. Celý sys-
tém umoţňuje volné natočení testovaného objektu v obvodovém směru válců, čímţ 
dochází k lepšímu navození podmínek kloubní vazby. Pro výpočet budou vytvořeny 
geometrické modely kleštiny, segmentu válce a duracrylu. 
 
5.5.1 Morfologie soustavy uchycení kosti 
Kleština má čtvercovou podstavu, která přechází do obdélníkového tvaru, 
v němţ je trojúhelníková dráţka se zaoblenými hranami, které slouţí jako dosedací 
plochy válce. Stěna kleštiny má tloušťku 2 mm. Válec má průměr 15 mm a délku 65 
mm. Povrch kontaktní plochy je hladký. Přenašeč má totoţný tvar jako kvádrová část 
kleštiny a přechází obdobně ve čtvercovou podstavu (viz obr. 18). Tvar duracrylové 
hmoty je kvádrový a odejmutý materiál odpovídá tvaru epifyzálních konců stehenní 
kosti. 
 
Obr. 18: Fotografie soustavy uchycení s kostí v patologickém stavu s dlahou [52] 
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5.5.2 Materiály soustavy uchycení kosti 
Na této soustavě jsou rozeznávány dva typy materiálů. Prvním je standardní 
konstrukční ocel S235 (dle ČSN 11 373), která přísluší kleštinám, válcům a přenaše-
čům. Vzhledem k tomu, ţe jde o zcela běţný materiál, nebude uvedeno chemické 
sloţení ani široká škála vyuţití. 
Druhým materiálem je duracryl, coţ je tzv. samopolymerizující pryskyřice, jejíţ 
mechanické vlastnosti jsou blízké kostnímu cementu. Jedná se o materiál dodávaný 
ve fázi práškové a tekuté, po jejichţ smíchání nastává polymerizace. Prášek je tvo-
řen oxidem titaničitým TiO2, polymethylmetakrylátem (PMMA) a barvivem. Tekutá 
fáze obsahuje methylmetakrylát, hydrochinon a dimethyl-para-toluidin. 
 
5.5.3 Mechanické vlastnosti materiálů soustavy uchycení kosti 
Konstrukční ocel S235 je pro model lineárně izotropního materiálu určena 
dvěma nezávislými konstantami: Poissonovým číslem 𝜇 = 0,30 a Youngovým mo-
dulem pruţnosti v tahu 𝐸 = 205 000 𝑀𝑃𝑎. 
Mechanické vlastnosti duracrylu nejsou výrobcem uvedeny, z toho důvodu 
budou pouţity vlastnosti kostního cementu, kde Poissonovo číslo je stanoveno hod-
notou 𝜇 = 0,40 a Youngovým modul pruţnosti v tahu 𝐸 = 3 000 𝑀𝑃𝑎. [8] 
 
5.6 Shrnutí analýzy prvků řešené soustavy 
Z informací uvedených v této kapitole vyplývá náročnost problému. Zejména 
nedostatková jsou data týkající se prasečího femuru, jak po anatomické stránce tak 
po materiálové. Problematika anatomie spočívá ve formě psaní veterinárních publi-
kací, kde jsou veškeré poznatky demonstrovány na skotu, a poté uvedeny odlišnosti 
u koně, psa, prasete, ovce a kozy. Určení mechanických vlastností kostních tkání je i 
po mnoha letech výzkumu aktuálním problémem biomechaniky. Vzhledem k neho-
mogenitě, anizotropnímu a viskóznímu chování není stanovení těchto charakteristik 
jednoduché, nehledě na skutečnost, ţe u kaţdého jedince jsou tyto vlastnosti různé 
vlivem jeho fyzického stavu. I přes široké pouţívání prasat jako pokusných objektů 
v experimentální medicíně, nejsou známy ani rozsáhlé experimenty určující chování 
materiálů kostních tkání. Z těchto důvodů je nutné se omezit pouze na lineární mode-
ly materiálu kostních tkání. 
Vzhledem k těmto faktům, je třeba si uvědomit, ţe výsledky této práce nejsou 
aplikovatelné v širším měřítku. 
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6 Výběr metody řešení 
S ohledem na formulaci problému, deformačně napěťová analýza řešené sou-
stavy představuje statickou úlohu obecné pruţnosti. Komplikovaná geometrie ste-
henní kosti a dalších prvků neumoţňuje analytické řešení. Moderní, velmi efektivní a 
vhodnou metodou řešení je numerická metoda konečných prvků (MKP), která je za-
komponována do mnoha výpočtových softwarů. Na ÚMTMB je velmi rozšířen vý-
počtový systém Ansys, který nabízí mnohé způsoby a výpočtové metody řešení. Sa-
motný program je schopen zpracovat mnoho typů digitálních formátů obsahující ge-
ometrické objekty a umoţňuje diskretizaci na konečné prvky. Tyto a další přednosti 
z něj dělají vhodný výpočtový nástroj této práce. Rychlost výpočtu je závislá na 
hardwarovém výkonu počítače, coţ je důleţitý faktor při stanovení úrovně výpočto-
vého modelu. 
Pro tvorbu výpočtového modelu je nezbytné vytvořit jednotlivé dílčí modely ve 
formě vhodné pro software Ansys. Tvorba modelu geometrie pomocí moderních zob-
razovacích a snímacích metod je dostatečně přesná a umoţňuje transformaci reál-
ných objektů do digitální podoby. V této práci byla pouţita zobrazovací metoda počí-
tačové tomografie (CT) pro digitalizaci prasečího femuru, jejíţ výstupy byly pouţity 
pro tvorbu modelu geometrie v programu STL Model Creator. Následně byl model 
importován do CAD softwarů CATIA a SolidWorks, kde byl upraven do finální podo-
by. 
Snímací metodou je míněn 3D skener ATOS Standard, který byl pouţit pro na-
snímání přímé úhlově stabilní dlahy. Vstupní data byla obdobně zpracována v sys-
témech CATIA a SolidWorks. Další objekty řešené soustavy nebyly snímány z důvo-
du malých rozměrů a tak byly jejich rozměry odměřeny. Tvorba těchto modelů geo-
metrie byla provedena v uvedených CAD systémech a dalším softwaru Autodesk 
Inventor. 
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7 Tvorba dílčích modelů 
Za účelem tvorby kompletního výpočtového modelu je nezbytné vytvořit jednot-
livé dílčí modely prvků řešené soustavy: modely geometrie, modely materiálu, model 
vazeb a model zatíţení. 
 
7.1 Modely geometrie 
Základním vstupem do výpočtového modelování jsou dílčí modely geometric-
kých objektů řešené soustavy. Jejich tvorba se odvíjí dle poskytnutého charakteru 
např.: reálný objekt, model v digitální podobě - tělesový, plošný, apod. Pro tvorbu 
modelů geometrie existuje široká nabídka komerčních softwarů. 
 
7.1.1 Stehenní kost 
Podklady k tvorbě modelu geometrie byly dodány ve formě digitálních obrazo-
vých souborů ve formátu *.dcm neboli DICOM (Digital Imaging and Communications 
in Medicine, viz obrázek 19). Ty byly vytvořeny snímáním reálného objektu počítačo-
vým tomografem (CT - computed tomography). První počítačový tomograf zkonstru-
oval Sir Godfrey N. Hounsfield spolu s Allanem M. Cormackem, za coţ obdrţeli 
v roce 1979 Nobelovu cenu za fyziologii a medicínu. Princip CT je zaloţen na rekon-
strukci daného objektu ze znalosti jeho průmětů do různých směrů. Jednotlivé řezy 
jsou rozloţeny do sítě malých objemových elementů (voxelů), z nichţ kaţdý nabývá 
konstantní hodnoty útlumu. Na základě hodnoty útlumu (intenzity) elementu lze určit 
hustotu měřených tkání. Na počest zakladatele této metody se hustota získaná z CT-
snímků udává v Housnfieldových jednotkách - HU (Hounsfield Unit; více v kapitole 
7.2). 
Pouţité zařízení je dnes nejčastěji uţívaný tomograf tzv. třetí generace, u kte-
rého dochází k rotaci zdroje rentgenových paprsků i detektorů. Jde o helikální (spi-
rální) přístroj, který zároveň vykonává axiální i rotační posuv. Axiální posuv mezi jed-
notlivými snímky byl 0,6 mm, coţ je vzhledem k délkovému rozměru kosti (cca 150 
mm) dostatečně nízká hodnota neznehodnocující geometrii. [45] 
 
Obr. 19: CT-snímky femuru prasete a) distální, b) diafyzální, c) proximální část 
a) b) c) 
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Za účelem tvorby geometrických modelů z CT-snímků bylo vytvořeno několik pro-
gramů (3D-Doctor, MIPAS, Fast corner detector), které nejsou běţně dostupné. Na-
štěstí byl na Ústavu mechaniky těles, mechatroniky a biomechaniky FSI v Brně 
v rámci grantu FSI-J-10-70 a FRVŠ 1403/2010/G1 vytvořen uţivatelsky příjemný 
software STL Model Creator, který umoţňuje tvorbu a export 3D modelových objektů 
ve formátu *.stl (stereolithography) z mnoha formátů obrazových souborů. Se svole-
ním autorů byl program aplikován na CT-snímky. 
 
Obr. 20: Segmentace a tvorba jednotlivých CT-snímků v softwaru STL Model Creator 
V programu byla nejprve provedena segmentace jednotlivých snímků na zákla-
dě filtru intenzity pixelů, aby byly odstraněny vady a šumy (viz obr. 20), a poté byl 
vytvořen prostorový plošný model ve formátu STL (viz obr. 21). Takový model je tvo-
řen velkým počtem trojúhelníkových ploch, které je nutné upravit na větší celky. 
Z toho důvodu byl soubor *.stl importován do programu CATIA, kde byl vyhlazen a 
převeden na větší plochy příkazem „Automatic surface“ a exportován do formátu 
*.iges (Initial Graphics Exchange Specification). Automaticky vytvořené plochy byly 
ponechány v proximální a distální části femuru, kde nebude vytvářena komplikovaná 
geometrie. V diafyzální části femuru nebyly tyto plochy zachovány a byly nahrazeny 
řídícími a plošnými křivkami pro tvorbu řízených ploch v programu SolidWorks 
(*.sldprt). 
 
Obr. 21: Fáze tvorby modelu geometrie femuru v softwarech 
STL Model Creator, CATIA a SolidWorks 
*.stl *.iges *.sldprt 
Původní snímek Segmentovaný snímek Binární snímek  STL 
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Obdobným způsobem byla do modelu importována vnitřní geometrie kortikální 
tkáně udávající tloušťku stěny v diafyzální části kosti. V proximální a distální části je 
tloušťka stěny kortikální tkáně velmi tenká, v modelu určena hodnotou 0,5 mm. Vý-
sledný model byl opticky porovnán se sagitálními průměty CT-snímků zobrazenými 
v programu Spin (viz obr. 22). 
 
Obr. 22: Porovnání tloušťky kortikální tkáně modelu geometrie 
stehenní kosti s CT-snímky v programu Spin 
V okrajových částech (epifýzách) vyplňuje kost spongiózní tkáň. U dlouhých 
kostí se však nenachází v diafyzální části, kde je namísto ní dřeňová dutina vyplněná 
kostní dření. Výsledný model geometrie spongiózní tkáně tedy kopíruje vnitřní povrch 
kortikální tkáně v epifýzách kosti (viz obr. 23). 
 
Obr. 23: Model geometrie spongiózní tkáně stehenní kosti 
7.1.2 Přímá úhlově stabilní dlaha 
Pro tvorbu modelu geometrie přímé úhlově stabilní dlahy byl dodán reálný ob-
jekt. Vzhledem ke komplikované a obtíţně měřitelné geometrii byl objekt nasnímán 
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pomocí optického 3D skeneru ATOS Standard. Bohuţel skener nemá rozlišovací 
schopnost natolik vysokou, aby zachytil malé závity v otvorech dlahy. Dlaha byla na-
stříkána křídovým práškem, aby se docílilo výrazného kontrastu. Poté bylo provede-
no několik skenování z různých směrů, jejichţ výstupem byl mrak bodů, který byl ná-
sledně filtrován a polygonizován na síť trojúhelníkových prvků. Výstupem ze skeno-
vacího softwaru byl soubor ve formátu STL (viz obr. 24). Soubor byl importován do 
programu CATIA, kde byl příkazem „Automatic surface“ převeden na plošný model a 
poté pomocí „Close surface“ na model objemový (viz obr. 24). Ten byl porovnán 
s původním STL modelem nástrojem analýza odchylek (deviation analysis), která 
dává uspokojivé výsledky. Následně byla geometrie exportována do programu So-
lidWorks ve formátu IGES. 
 
Obr. 24: Model geometrie přímé úhlově stabilní dlahy v programu CATIA 
7.1.3 Samořezné vruty 
Obdobně jako u dlahy byl dodán reálný objekt, dle kterého byl vytvořen model 
geometrie. Samořezný vrut je však výrazně menší, a proto nebyl skenován. Model 
byl vytvořen parametricky v programu Autodesk Inventor na základě přímého měření 
posuvným měřítkem a jeho konfrontací s údaji z katalogu. Výsledný model jiţ byl 
zobrazen na obr. 15. 
Na zamýšlené úrovni výpočtového modelování je však geometrie příliš sloţitá a 
vedla by na nevyváţenost sítě konečných prvků i celého výpočtu. Vzhledem 
k předpokládanému pevnému spojení vrutů s dalšími tělesy se nabízí sníţit úroveň 
geometrie potlačením závitů (viz obr. 25). Výsledné těleso se rozměrově výrazně 
neodlišuje a výpočet se do značné míry urychlí. 
Na rozdíl od dlahy zde není srovnávací reference, a proto nelze provést analýzu 
odchylek. 
*.stl 
 
*.iges 
 
Analýza 
odchylek 
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Obr. 25: Model geometrie samořezného vrutu a) se závity, b) bez závitů 
7.1.4 Drát 
Drát (rod) byl rovněţ dodán v reálné podobě a byl odměřen a vymodelován 
v programu Autodesk Inventor, a poté exportován ve formátu IGES do programu So-
lidWorks. 
 
Obr. 26: Model geometrie drátu 
7.1.5 Soustava uchycení kosti 
Jednotlivé modely geometrie byly vytvořeny v prostředí programu SolidWorks 
na základě známých rozměrů součástí. Model geometrie přenašeče nebyl vymodelo-
ván, neboť tato součást není z hlediska výpočtu podstatná. 
 
Obr. 27: Úprava modelu geometrie kleštiny 
a) b) 
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Další modely geometrie soustavy uchycení kosti byly vytvořeny jednoduchými 
operacemi a uloţeny do formátu *.sldprt, coţ je soubor součásti programu So-
lidWorks. Geometrii kleštiny bylo nutné upravit tak, aby byla vytvořena kruhová plo-
cha s osou procházející válcovým tělesem. Pro výpočet postačilo vytvořit geometric-
ké modely kleštiny, duracrylové hmoty a segmentu válce. Výsledná sestava soustavy 
uchycení kosti je zobrazena níţe. 
 
Obr. 28: Modely geometrie soustavy uchycení 
 
7.1.6 Sestava kosti, dlahy, vrutů a drátu 
Jednotlivé dílčí modely geometrie je moţné spojit v sestavu, která bude dále 
importována do výpočtového systému Ansys. Vzhledem ke stanovenému problému 
práce, je nutné vytvořit několik výsledných sestav modelů geometrie. Prvním celko-
vým modelem geometrie je fyziologická stehenní kost tvořená dílčími modely korti-
kální a spongiózní tkáně (příslušné označení M1). Další model je tvořen patologickou 
stehenní kostí se značným defektem a přímou úhlově stabilní dlahou spojenou s kos-
tí pomocí vrutů (příslušné označení M2). Třetí a poslední celkový model geometrie je 
obdobný jako v druhém případě, navíc je zde zaveden do kosti drát (příslušné ozna-
čení M3). 
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Všechny dílčí modely geometrie byly sestavovány v programu SolidWorks, kde 
byly jejich objemy vzájemně odečteny booleovskými operacemi a poté exportovány 
do výpočtového systému Ansys ve formátu parasolid binary *.x_b. 
 
Obr. 29: Celkový model geometrie fyziologické stehenní 
kosti - M1 a) úplný, b) v sagitálním řezu 
 
Obr. 30: Celkový model geometrie patologické stehenní kosti se značným defektem - 
M2 a) plocha kraniální, b) plocha laterální, c) plocha kraniálně-laterální 
a) b) c) 
a) b) 
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Jak je moţné vypozorovat z obrázku 30, dlaha se fixuje na laterální stranu ste-
henní kosti tak, aby její podélný směr byl téměř totoţný s proximálním směrem kosti. 
Tím je dosaţeno přenesení axiálního zatíţení kosti na dlahu. V případě modelu M3 
došlo k natočení dlahy okolo axiální osy kosti, aby bylo moţné zavedení drátu. 
 
Obr. 31: Celkový model geometrie patologické stehenní kosti se značným defektem - 
M3 a) plocha kraniální, b) plocha laterální, c) plocha kraniálně-laterální 
 
7.2 Modely materiálu 
O modelech materiálů všech prvků řešené soustavy bylo jiţ pojednáno. Všech-
ny materiály jsou modelovány jako homogenní a izotropní. U kortikální tkáně toto 
chování neodráţí realitu. Bohuţel mechanické charakteristiky prasečích kostí nejsou 
významným předmětem výzkumu vědecké společnosti. Z toho důvodu budou vlast-
nosti částečně porovnány s lidskými. 
Významným trendem v určování mechanických charakteristik kostních tkání je 
analýza jejich hustoty. Většina pouţitelných vztahů vyuţívá přepočtu ze zdánlivé 
hustoty, ale existují i další (viz tab. 1). Pomocí počítačové tomografie lze na základě 
intenzity pixelů neboli CT-čísel (CT-numbers) získat přepočtem dle vztahu (1) jejich 
hodnoty v Hounsfieldových jednotkách. Při dosazení do vztahu je nezbytné vycházet 
z kalibrace tomografu určením referenčích hodnot CT-čísla vody (CTW) a CT-čísla 
vzduchu (CTA). Obvyklé hodnoty a jim odpovídající HU jsou uvedeny v tabulce 10 
pro dva způsoby kalibrace. 
 HU = 1000 ∙
CT−CT W
CT W−CT A
 (1) 
a) b) c) 
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Tab. 10: Způsoby kalibrace počítačových tomografů s odpovídající hodnotou HU 
 CTW CTA HUW HUA 
Kalibrace 1 1000 0 0 -1000 
Kalibrace 2 0 -1000 0 -1000 
První způsob kalibrace udává hodnoty CT-čísel o 1000 vyšší neţ HU, zatímco 
druhý způsob se dá vyloţit tak, ţe hodnoty CT-čísel přímo odpovídají Hounsfieldo-
vým jednotkám. CT-snímkům znázorňujícím stehenní kost prasete odpovídal druhý 
způsob kalibrace. Všem tkáním odpovídají konkrétní hodnoty HU. Pro kortikální tkáň 
se uvádí rozsah 900÷1800 HU a pro spongiózní tkáň 150÷900. [46] 
Aby bylo moţné získat CT-čísla, respektive HU, je zapotřebí mít k dispozici 
software umoţňující jejich vyhodnocení. Pouţitým programem byl, se svolením auto-
rů, ROI Analysis, který byl vytvořen v rámci výzkumu VUT v Brně FSI-J-10-70 a FR-
VŠ 1403/2010/G1. Software umoţňuje analyzovat vybrané oblasti a zobrazit je 
v Hounsfieldových jednotkách. 
 
7.2.1 Model materiálu kortikální tkáně 
Při vyhodnocování je třeba separovat dva typy kostních tkání. Kortikální tkáň 
byla vyhodnocována ve střední diafyzální části stehenní kosti vzdálené 36 mm od 
distálního konce po délce 69 mm v proximálním směru (viz obr. 32). 
Obr. 32: Analyzovaná oblast hustoty kortikální tkáně (údaje v milimetrech) 
Této oblasti odpovídalo 115 CT-snímků, které byly analyzovány následujícím 
postupem. Načtený snímek se zobrazil ve vybrané škále pseudobarev, aby se zvý-
raznili hranice tkání. Příslušná tkáň (oblast zájmu - ROI) byla označena uzavřeným 
lineárním splajnem. Pro kontrolu je vhodné si zobrazit oblast zájmu příkazem „3D 
ROI“ a konečně stanovit HU jednotky pomocí příkazu „ROI in HU units“ (viz obr. 30). 
Pomocí posledního příkazu je zobrazena oblast zájmu v barevné škále udávající 
hodnoty HU. Zároveň jsou spočteny diskrétní statistické veličiny Hounsfieldových 
jednotek, a to střední hodnota a směrodatná odchylka (viz obr. 33c). Tyto hodnoty 
36 69 
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byly zaznamenány pro všech 115 CT-snímků. Průběh získaných hodnot z jednotli-
vých snímků je zobrazen v grafu 3. 
 
Obr. 33: Analýza hustoty kortikální tkáně v programu ROI Analysis a) výchozí CT-
snímek, b) označená oblast v pseudobarvách, c) ROI in HU units, d) 3D ROI 
Ze středních hodnot byl určen aritmetický průměr 1496,8 HU, který sice odpoví-
dá předpokládanému rozsahu, ale vzhledem k mnoha nekvalitním CT-snímkům se 
nabízí moţnost, ţe došlo ke zkreslení. Z toho důvodu bylo provedeno nové snímání 
stehenní kosti na počítačovém tomografu. Axiální posuv CT byl nastaven na 1 mm 
oproti předchozím 0,6 mm, tedy snímků je méně, za to ale vykazují vyšší kvalitu ob-
razu. Obdobně jako v předchozím případě byly v programu ROI Analysis vyhodno-
ceny CT-snímky a získány nové hodnoty HU (viz graf 4). 
Graf 3: Hounsfieldovy jednotky kortikální tkáně stehenní kosti původních CT-snímků 
 
Graf 4: Hounsfieldovy jednotky kortikální tkáně stehenní kosti nových CT-snímků 
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Ze středních hodnot HU jednotlivých CT-snímků byla výsledná střední hodnota 
odhadnuta aritmetickým průměrem. Nejvhodnějším zpracováním středních hodnot a 
jejich směrodatných odchylek je regresní analýza. Vzhledem k nevýrazně proměn-
ným hodnotám je dostačující statistickou charakteristikou interval spolehlivosti (konfi-
denční interval). 
Střední hodnota:    𝜇 = 𝑥 = 1778,7  𝐻𝑈  
Interval spolehlivosti (95%):   𝜇 ∈  1674,9; 1882,4   𝐻𝑈  
Graf 5: Hounsfieldovy jednotky kortikální tkáně a jejich statistické odhady 
 
Porovnáním nové a původní střední hodnoty se potvrdila skutečnost, ţe korti-
kální tkáň mladého prasete je velmi kvalitní. Pro kortikální tkáň odpovídá hodnota 
reálné hustoty hodnotě Hounsfieldových jednotek; navíc i zdánlivé hustotě, protoţe 
tkáň není vysoce porézní jako spongióza. Ze zdánlivé hustoty je moţné na základě 
vztahů dle [18] určit směrově orientované hodnoty modulu pruţnosti. Tyto vztahy 
jsou odvozeny z lidské kortikální tkáně femuru; pro tkáň prasete nebyly v literatuře 
nalezeny. 
Tab. 11: Moduly pruţnosti kortikální tkáně stanovené zdánlivou hustotou (HU) [18] 
Směr Modul pružnosti [GPa] Koeficient determinace [-] 
superior-inferior E3=18,8 R
2
=0,77 
obvodový E2=12,0 R
2
=0,47 
radiální E1=11,7 R
2
=0,61 
průměrný E=15,2 - 
Hodnoty modulu pruţnosti v obvodovém a radiálním směru jsou velmi blízké, 
coţ potvrzuje ortotropní chování tkáně. Průměrný modul pruţnosti byl stanoven 
z hodnot ve směru S-I a radiálním z důvodu vyššího koeficientu determinace na zá-
kladě porovnatelnosti průměrných hodnot kortikální a spongiózní tkáně na mikrosko-
pické úrovni [19]. 
Průměrná hodnota modulu pruţnosti je v dobré shodě s nejnovější referencí 
[23], která udává pro šest měsíců stará prasata hodnotu 15,24 GPa. 
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7.2.2 Model materiálu spongiózní tkáně 
Obdobné analýze byla podrobena i oblast spongiózní tkáně v epifyzálních kon-
cích femuru (viz obr. 34). Naměřené hodnoty HU zde vycházejí jako záporné. Příčina 
spočívá v kalibraci tomografu, kde program ROI Analysis uvaţuje první uvedený 
způsob (viz tab. 10). Dodané CT-snímky však byly kalibrovány druhým způsobem a 
tak naměřené hodnoty vycházejí o 1000 HU menší. Na tuto skutečnost byli upozor-
něni tvůrci programu a v současné době jiţ je moţné korigovat nastavení dle kalibra-
ce CT. 
 
Obr. 34: Analýza hustoty spongiózní tkáně v programu ROI Analysis a) výchozí CT-
snímek, b) označená oblast v pseudobarvách, c) ROI in HU units, d) 3D ROI 
Výsledky statistického zpracování jsou zobrazeny v grafu 6, kde číselné charak-
teristiky odpovídají následujícím hodnotám: 
Střední hodnota:    𝜇 = 𝑥 = 465,4  𝐻𝑈  
Interval spolehlivosti (95%):   𝜇 ∈  365,6; 565,2   𝐻𝑈  
Graf 6: Hounsfieldovy jednotky spongiózní tkáně a jejich statistické odhady 
 
Zdánlivá hustota spongiózní tkáně má oproti kortikální lépe předvídatelný cha-
rakter, koeficient determinace přepočtových vztahů je vyšší. Nicméně pro lidský dis-
tální femur dle [18] vycházejí následující hodnoty (viz tab. 12). 
Tab. 12: Moduly pruţnosti spongiózní tkáně stanovené zdánlivou hustotou (HU) [18] 
Směr Modul pružnosti [MPa] Koeficient determinace [-] 
superior-inferior E3=3373,0 R
2
=0,95 
medialis-lateralis E2=1511,5 R
2
=0,91 
anterior-posterior E1=1241,8 R
2
=0,93 
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Hodnoty jsou nad očekávání vysoké, coţ mohlo být pravděpodobně způsobeno 
vysokým věkem testovaných jedinců. V článku [24] byly prozkoumány mechanické a 
mikroarchitekturální parametry spongiózní tkáně prasečího obratle. Není zde sice 
uvedena zdánlivá hustota spongiózní tkáně, ale nahrazuje ji objemový podíl kosti 
BV/TV. Autoři rovněţ uvádějí naměřené hodnoty Hounsfieldových jednotek: 
Střední hodnota:    𝜇 = 466,54  𝐻𝑈  
Směrodatná odchylka:   𝜎 = 152,74  𝐻𝑈  
Střední hodnota se téměř shoduje s hodnotou získanou statistickým zpracová-
ním výstupu z ROI Analysis. Nabízí se zde přepočet z HU na objemový podíl kosti 
BV/TV a z něj na modul pruţnosti. Takto získané hodnoty dávají uspokojivé a očeká-
vané výsledky: 
Objemový podíl kosti:   BV/TV = 20,57  %  
Modul pruţnosti:    𝐸 = 224,6  𝑀𝑃𝑎  
 
7.2.3 Shrnutí modelů materiálů řešené soustavy 
Modely materiálu dalších prvků řešené soustavy nebyly podrobeny tak hluboké 
analýza jako kortikální a spongiózní tkáň kosti. Všechny materiály jsou modelovány 
jako izotropní lineárně elastické. K plnému určení mechanického chování těchto ma-
teriálů postačí dvě nezávislé materiálové konstanty. Dodatečně byl jako model mate-
riálu přidán duracryl a ocel, aby bylo moţné simulovat podmínky tlakové zkoušky. 
Tab. 13: Přehled charakteristik lineárních izotropních modelů materiálu 
Objekt E [MPa] μ [-] 
Kortikální tkáň 15 230 0,30 
Spongiózní tkáň 225 0,30 
Dlaha (CP-Ti grade 4) 105 000 0,37 
Vruty (Ti-6Al-7Nb) 114 000 0,33 
Drát (316L) 193 000 0,30 
Duracryl 3 000 0,40 
Konstrukční ocel S235 205 000 0,30 
Pozn.:  E...Youngův modul pruţnosti v tahu, μ...Poissonovo číslo 
 
7.3 Model vazeb 
Modely vazeb se uplatňují v místě kolenního kloubu distálního konce stehenní 
kosti a mezi jednotlivými modely geometrie. Vazby mezi geometrickými objekty řeše-
né soustavy byly modelovány jako pevné, předepsáním podmínky „bonded“ na spo-
lečných plochách (jde o terminologii prostředí Ansys, nejedná se o kontaktní úlohu). 
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Vazbu v místě kolenního kloubu by bylo moţné modelovat jako vazbu posuv-
nou s třecím účinkem. Vzhledem k faktu, ţe nebyla dodána geometrie chrupavky a 
není znám koeficient tření mezi ní kondyly, není moţné modelovat tento typ vazby. 
Stykové plochy kolenního kloubu ve výchozí poloze byly vázány se zamezením po-
suvů ve všech směrech (viz obr. 35). 
 
Obr. 35: Model vazby kolenního kloubu stehenní kosti pro Z2 a Z3 
Odlišné vazby byly pouţity při simulaci podmínek laboratorního experimentu za-
těţování femuru, kde byly pouţity vytvořené modely geometrie soustavy uchycení 
kosti (viz obr. 36). Vzhledem k unikátnosti kleštin je toto řešení zřejmě nejjednodušší, 
neboť nevyţaduje sloţitý předpis okrajových podmínek, ačkoliv dojde přidáním dal-
ších modelů geometrie k navýšení výpočtového času. Na spodní válcovou plochu 
byla pouţita cylindrická vazba, která umoţňuje posuvy pouze v obvodovém směru, a 
kleština se tak můţe volně natáčet. Segmentu válce bylo na horní hraně zamezeno 
v posuvech bočních a předních. Takto definovaný model se deformuje v souladu 
s reálným objektem. 
 
Obr. 36: Model geometrie M2 se soustavou uchycení kosti 
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7.4 Model zatížení 
Zatíţení prasečího femuru je z mechanického hlediska obtíţné stanovit. Jde o 
dynamický děj, o němţ se v dostupné literatuře nenacházejí ţádné informace. Z toho 
důvodu je děj modelován jako statický, coţ neodpovídá realitě, nicméně i tak můţe 
řešení napomoci v objasnění charakteru namáhání. 
 
7.4.1 Vstupní údaje o zatížení 
Následující poznatky nejsou vědecky ověřeny a jsou zaloţeny na pozorování, 
úvahách a konzultacích s vedoucím práce. 
V porovnání s lidským femurem je charakter namáhání prasečího femuru vý-
razně odlišný. Je to způsobeno fyzickými odlišnostmi, zejména fyziologickým posta-
vením femuru, jehoţ osa svírá s horizontální rovinou úhel cca 50°, a také polohou 
těţiště, které se nachází ve značné vzdálenosti od končetiny. 
Chůze prasete je souměrná (střídá pohyb končetin: a) pravá přední, b) levá 
zadní, c) levá přední, d) pravá zadní). Tento pohyb se však dělí na dvě sekvence, 
kdy při první nastává téměř současně pohyb a) i b) a při druhé sekvenci pohyb c) a 
d). Nedochází tedy k přenosu celé váhy na jednu stranu těla jako u mimochodníků. 
Při kroku zadní končetiny je v první fázi femur přitaţen k horizontální rovině (téměř 
0°), poté dochází k propnutí bérce a nohy, následuje nataţení femuru s přiblíţením 
k mediální rovině (rovině těţiště) a poměrně dynamický došlap. 
Přitaţení femuru by mohlo mít za následek vznik ohybových účinků v sagitální 
rovině, čímţ by mohlo dojít ke značnému namáhání dlahy. Přípustný je i vznik ohy-
bového namáhání vlivem zatíţení při propnutí končetiny v okamţiku došlapu. 
Pro ověření či popření těchto domněnek je třeba zavést do výpočtu model zatí-
ţení. Z toho důvodu je nutné provést uvolnění zadní končetiny. Nabízí se analogie 
s uvolněním lidské končetiny, která předpokládá při stoji na jedné noze zatíţení tího-
vou silou a stykovou silou od podloţky. Při pomalé chůzi se zapojují pouze dva svaly 
musculus glutaeus medius a minimus. Zároveň se nepředpokládá flexe propnutého 
kolene. [49] 
U prasete není, vzhledem k nulovým podkladům z oblasti biomechaniky, známo 
zapojení svalů a rozhodně nelze předpokládat nulové natočení v nepropnutých 
kloubech. Z toho důvodu není moţné provést uvolnění ve výchozí fyziologické po-
loze. 
Zjednodušené uvolnění je moţné provést pro případ propnuté končetiny, kde 
lze uvaţovat nulové natočení v kloubech. Silové působení v kyčelním kloubu prasete 
při flexi femuru značně ovlivňují extenzory zevních pánevních svalů (musculus 
piriformis, musculus glutaeus accessorius, m. g. superficialis a m. g. medius).  
Předpoklad samotného zapojení kyčelních extenzorů je zkušební a nevychází 
z ověřených zdrojů. 
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Tab. 14:  Základní rozměry 
  pánevní končetiny 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
Obr. 33: Uvolnění zadní končetiny prasete v propnuté pozici 
Dominantní namáhání se předpokládá v rovině XZ (viz obr. 33). Úloha uvolnění 
je pro zjednodušení řešena jako rovinná. Sestavením rovnic rovnováhy lze získat 
systém lineárních rovnic a stanovit neznámé silové parametry. Hmotnost prasete je 
30 kg; z ní je stanovena styková síla od podloţky 𝐹𝐴. Do výpočtu jsou zahrnuty i tího-
vé síly stehna 𝐹𝐺 ,𝑠, bérce 𝐹𝐺,𝑏  a nohy 𝐹𝐺 ,𝑛 , které vycházejí z [28]. Rozměry prasete 
byly odvozeny poměrově z délky femuru. 
Počet neznámých nezávislých parametrů: 𝜇 = 3 
Neznámé parametry: 𝑁𝑃 =  𝐹𝑠;𝐹𝑘𝑥 ;𝐹𝑘𝑧   
Počet pouţitelných statických podmínek: 𝜈 = 𝜈𝐹 + 𝜈𝑀 = 2 + 1 = 3 
Stupeň statické neurčitosti: 𝑠 = 𝜇 − 𝜈 = 0 
Úloha je staticky určitá; neznámé parametry lze vypočítat z následujících rovnic 
statické rovnováhy: 
 
cos𝛼 −1 0
−sin𝛼 0 1
𝑙 ∙ cos𝛼 − 𝑑 ∙ sin𝛼 0 0
 ∙  
𝐹𝑠
𝐹𝑘𝑥
𝐹𝑘𝑧
 =  
0
𝐹𝐴 − 𝐹𝐺 ,𝑠 − 𝐹𝐺 ,𝑏 − 𝐹𝐺 ,𝑛
𝐹𝐺 ,𝑠 ∙ 𝑒 + 𝐹𝐺 ,𝑏 ∙ 𝑐 + 𝐹𝐺 ,𝑛 ∙ 𝑏 − 𝐹𝐴 ∙ 𝑎
  
𝐹𝑠...síla od kyčelních extenzorů; 𝐹𝑘𝑥 , 𝐹𝑘𝑧 ...sloţky stykové síly v kyčelním kloubu 
Rozměr [mm] 
a 82,2 
b 51,1 
c 58,5 
d 31,5 
e 26,4 
l 16,2 
m 55,2 
n 164,5 
o 292,7 
p 380,6 
Rozměr [°] 
α 41,7 
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Řešením soustavy rovnic byly stanoveny hodnoty neznámých síl: 
𝐹𝑠 = 814,4 𝑁           𝐹𝑘𝑥 = 608,1 𝑁 𝐹𝑘𝑧 = 614,7 𝑁 
Vzhledem k laboratornímu experimentu na prasečím femuru s dlahou (model 
geometrie M2) a s dlahou a drátem (model geometrie M3) bude pro porovnání femur 
zatěţován v podélném směru kosti. Při zatíţení femuru s dlahou v prvním případě a 
femuru s dlahou a drátem v druhém případě nedošlo k jejímu porušení lomem. 
 
7.4.2 Shrnutí modelů zatížení 
Pro porovnání s laboratorním experimentem bude kaţdý model geometrie zatí-
ţen silou ve směru S-I femuru přírůstkovou metodou. Zatěţující stav Z1. 
Pro odhalení důsledků ohybového namáhání v důsledku přitaţení femuru je 
vhodné provést sérii výpočtů s konstantním silovým působením v závislosti na nato-
čení femuru jak pro fyziologický stav, tak i patologický s dlahou i s dlahou a drátem. 
Velikost zatěţující síly je stanovena hodnotou 𝐹 = 200 𝑁. Tomuto zatěţujícímu stavu 
přísluší označení Z2. 
Zda je femur značně namáhán na ohyb v důsledku propnutí končetiny při kaţ-
dém kroku, odhalí výsledky výpočtu při zatěţujícím stavu Z3. Ten odpovídá zatíţení 
spočtenými silami stanovenými uvolněním pánevní končetiny. 
 
7.5 Konečnoprvkový model 
Pro výpočet pomocí metody konečných prvků je nezbytné provést diskretizaci 
modelů geometrie. Touto operací se objemové, plošné či liniové objekty rozloţí na 
prvky konečné velikosti, které společně tvoří konečnoprvkovou síť. Velikost prvku je 
nutné volit vhodně, neboť pro příliš velké elementy jsou výsledky výpočtu zkresleny a 
pro příliš malé dochází k nárůstu výpočtového času. 
Výpočtový systém Ansys umoţňuje v preprocesoru tvorbu konečnoprvkové sítě. 
Jednotlivé modely geometrie byly diskretizovány na konečné prvky daného typu a 
velikosti. Pro sníţení výpočtového času při zachování dostatečně přesných výsledků 
byla provedena optimalizace sítě konečných prvků na základě souboru výpočtů s 
proměnnou velikostí konečných elementů (viz tab. 15). Pouţité typy elementů a jejich 
vlastnosti jsou uvedeny v tabulce 16. 
Tab. 15: Diskretizace modelů geometrie 
Objekt Velikost konečných prvků [mm] Počet konečných prvků [-] 
Kortikální tkáň 1,00 55 979 
Spongiózní tkáň 1,00 65 443 
Dlaha 1,00 30 592 
Vrut 0,50 11 184 
Drát 0,50 27 061 
Soustava uchycení 2,00 82 052 
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Model geometrie sestavy byl importován do prostředí Ansys Workbench. Dále 
byly nadefinovány modely materiálu a přiřazeny geometrickým objektům. Následov-
ně byla provedena tvorba konečnoprvkové sítě, která probíhala následujícím postu-
pem. Jednotlivým objektům byly přiřazeny velikosti konečných elementů (viz tab. 15). 
Některé objekty, kleštiny a segment válce byly modelovány mapovanou sítí (sweep), 
čímţ došlo ke sníţení počtu elementů. Ostatní prvky byl diskretizovány volnou (free) 
sítí. 
Tab. 16: Přehled pouţitých typů elementů [51] 
Označení Popis Použití Geometrie 
SOLID 186 
Prostorový 20-ti uzlový 
šestihranný element 
s kvadratickou bází se 
3°V (DOF) v kaţdém 
uzlu; vhodný pro mapo-
vanou (sweep) síť, do-
stupný i 
v degenerovaných 
tvarech 
Kortikála, 
spongióza, 
soustava 
uchycení, 
vruty, drát 
 
SOLID 187 
Prostorový 10-ti uzlový 
čtyřhranný element 
s kvadratickou bází se 
3°V (DOF) v kaţdém 
uzlu; vhodný pro volnou 
(free) síť 
Dlaha 
 
CONTA 174 
Kontaktní plošné ele-
menty pro prostorová 
tělesa 
Kontaktní plochy 
jednotlivých těles 
 
TARGE 170 
 
Obr. 34: Konečnoprvkový model přímé úhlově stabilní dlahy a vrutu 
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Obr. 35: Konečnoprvkový model a) kortikály, b) spongiózy, c) drátu, d) soustavy 
uchycení, e) celkové sestavy modelu geometrie M3 
a) b) 
c) 
d) e) 
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8 Realizace řešení 
Vytvořený konečnoprvkový výpočtový model obsahuje v nejnáročnější variantě 
modelu geometrie M3 při zatěţujícím stavu Z1 a více neţ 280 000 elementů. Pro tak-
to náročný výpočet je nutné zvolit vhodnou metodu, respektive nastavení řešiče 
MKP. Systém Ansys nabízí dvě základní moţnosti a to řešení přímé (sparse direct) či 
řešení iterační. Pro velký počet prvků a tedy i stupňů volnosti je výhodnější pouţití 
řešičů iteračních, v tomto případě řešení metodou sdruţených gradientů (PCG). 
V nastavení řešiče je moţné urychlit výpočet sníţením přesnosti a počtu iterací. Na-
stavení bylo ponecháno ve výchozím stavu, tedy na nejvyšším stupni přesnosti. 
Pro simulaci reálných podmínek je nutné při výpočtu zohlednit velké deformace, 
které bezpochyby nastaly při tlakové zkoušce a jsou charakteristické i pro chování 
spongiózní kostní tkáně. Touto úpravou dojde ke značnému navýšení výpočtového 
času, coţ se nejvíce projeví u výpočtových modelů prvního zatěţujícího stavu, který 
obsahuje největší počet konečných prvků. Navíc je u něj pouţita přírůstková metoda, 
pro získání průběhu chování při jednotlivých stupních zatíţení. 
Některé výpočty byly provedeny v 64-bitovém systému s hardwarovou podpo-
rou osmi-jádrového procesoru a 12 GB operační paměti. I na takto výkonném zaříze-
ní dosahovaly jednotlivé výpočty řádově jednotek aţ desítek hodin. 
Pro přehlednost budou jednotlivé výpočty prezentovány postupně a 
s označením příslušející modelům geometrie a zatíţení (viz tab. 17). 
Tab. 17: Přehled provedených analýz 
Označení Popis 
Z1-M1 Fyziologický stav kosti, soustava upnutí, zatíţení simulující tlakovou zkoušku 
Z1-M2 Patologický stav kosti, dlaha s vruty, soustava upnutí, zatíţení simulující tlak. zkoušku 
Z1-M3 
Patologický stav kosti, dlaha s vruty, drát, soustava upnutí, zatíţení simulující tlakovou 
zkoušku 
Z2-M1 Fyziologický stav kosti, zatíţení silou na hlavici femuru v závislosti na natočení 
Z2-M2 
Patologický stav kosti, dlaha s vruty, zatíţení silou na hlavici femuru v závislosti na nato-
čení 
Z2-M3 
Patologický stav kosti, dlaha s vruty, drát, zatíţení silou na hlavici femuru v závislosti na 
natočení 
Z3-M1 Fyziologický stav kosti, zatíţení stanovené uvolněním pánevní končetiny 
Z3-M2 
Patologický stav kosti, dlaha s vruty, soustava upnutí, zatíţení stanovené uvolněním pá-
nevní končetiny 
Z3-M3 
Patologický stav kosti, dlaha s vruty, drát, zatíţení stanovené uvolněním pánevní končeti-
ny 
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9 Výsledky a analýzy 
Výpočtový systém Ansys umoţňuje grafické zobrazení výsledků ve formě de-
formačních (případně posuvů) a napěťových polí. Tato zobrazení poskytují dostateč-
nou představu o mechanickém chování. Výsledky jednotlivých výpočtů jsou systema-
ticky seřazeny. Hodnoty posuvů jsou udány v milimetrech  𝑚𝑚 , napětí v megapas-
calech  𝑀𝑃𝑎  a přetvoření je bezrozměrné  − . 
 
9.1 Analýza výpočtu Z1-M1 
Zatíţení po přírůstcích umoţňuje získat průběh napětí v závislosti na deformaci 
pro mnoho zatěţujících kroků. Pro moţnost porovnání s výsledky laboratorních expe-
rimentů je však vyuţito závislosti zatěţující síly na posuvu ve směru její nositelky. 
Maximální hodnota zatíţení pro výpočty Z1 byla stanovena na hodnotě síly 
𝐹 = 500 𝑁. Nad touto hodnotou dochází dle experimentálního měření k výrazně neli-
neárnímu chování soustavy, coţ můţe být způsobeno plastizací jednotlivých těles. 
Lineárně elastický model není schopen toto chování simulovat. Prezentované vý-
sledky jsou uvedeny pro maximální zatíţení. 
 
Obr. 36: Celkové posuvy (kraniální plocha) a) izoplochy; b) vektory 
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Porovnání s experimentem není v tomto případě nejvhodnější, neboť kost se při 
výpočtovém modelování vzepřela. Z toho vyplývá závěr, ţe měření je velmi závislé 
na umístění kosti v kleštinách. Při reálných podmínkách však dochází k imperfekcím, 
které způsobí vychýlení kosti a narušení její vzpěrné stability. Výpočet by bylo moţné 
zatíţit přídavnou silou kolmou na sagitální rovinu, čímţ by došlo ke znehodnocení 
zatěţujících podmínek a ztrátě srovnávacích výsledků. 
 
Obr. 37: Napětí sestavy M1 (kaudální plocha) a) první hlavní 𝜎1; 
b) třetí hlavní 𝜎3; c) redukované HMH 
Graf 7: Závislost zatěţující síly na posuvu ve směru její nositelky [53] 
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Velikost redukovaného napětí HMH v diafýze dosahuje přibliţné hodnoty 
𝜎𝐻𝑀𝐻 = 6 𝑀𝑃𝑎 pro zatěţující sílu 𝐹 = 500 𝑁, coţ naznačuje výraznou pevnost kosti v 
tlaku. 
 
9.2 Analýza výpočtu Z1-M2 
V porovnání s výpočtem fyziologické kosti dochází v tomto případě ke vzniku 
výrazného ohybového namáhání, způsobeným ekcentrickým umístěním fixující dla-
hy. Výpočtový model se deformoval v souladu s experimentem. 
 
Obr. 38: Posuvy sestavy M2 (kraniální plocha) a) celkové; b) ve směru S-I 
Vzhledem k volným rotačním vazbám ve válcích neposkytuje průběh celkových 
posuvů řešené soustavy přehled o vnitřních výsledných silových účincích. Výsledky 
potvrzují předpokládaný vznik koncentrace napětí ve středním kombinovaném otvoru 
přímé úhlově stabilní dlahy. 
Graf 8 zachycuje výsledky experimentálních měření a výpočtového modelování. 
Lze z něj vyčíst, ţe výsledky experimentu jsou pro různé vzorky výrazně odlišné. Ta-
to skutečnost můţe být dána nehomogenitou zkušebních vzorků, coţ je u kostí oče-
kávaný jev. Je zde mnoho faktorů, jako stáří kosti, její kvalita a tloušťka stěny, které 
nelze reálně zohlednit. Výsledky výpočtového řešení vykazují vyšší tuhost soustavy. 
Ta můţe být pravděpodobně způsobena lineárním modelem materiálů případně ne-
dostačující diskretizací modelů geometrie. V tomto ohledu nelze výpočtovým mode-
lováním dosáhnout příliš kvalitnějších výsledků, neboť řešení by pro vyšší zatíţení 
zahrnovalo jak nelinearitu vlivem velkých deformací, tak navíc nelinearitu materiálo-
vou. 
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Graf 8: Závislost zatěţující síly na posuvu ve směru její nositelky [53] 
 
Výsledky přetvoření ukazují, ţe v tělesech zatíţených silou 𝐹 = 500 𝑁 nedo-
chází k velkým deformacím - přetvoření větší neţ 1 %. Z výsledku redukovaného na-
pětí HMH v dlaze je patrné, ţe napětí jsou vyšší neţ mez kluzu materiálu 𝜎𝐾 =
480 𝑀𝑃𝑎, v důsledku čehoţ dochází k postupné plastizaci oblasti a následně vzniku 
velkých deformací. Napětí v kosti jsou velmi malá (jednotky MPa) s výjimkou míst 
koncentrace v okolí vrutů. 
 
Obr. 39: Redukované napětí HMH a) dlahy (mediální plocha); 
b) kortikály (laterální plocha) 
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9.3 Analýza výpočtu Z1-M3 
Hodnoty posuvů a deformace sestavy M3 v porovnání s předchozí sestavou 
jsou přibliţně o řád niţší, coţ ukazuje na vysoký ztuţující efekt zavedením drátu. Ten 
se projevuje i řádovým poklesem napětí dlahy. Maximální napětí v drátu přibliţně 
odpovídá hodnotě 110 MPa (viz obr. 41 b). 
 
Obr. 40: Posuvy sestavy M3 (kraniální plocha) a) celkové; b) ve směru zatíţení 
 
Obr. 41: Redukované napětí HMH a) dlahy (mediální plocha); b) drátu 
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Napětí v kosti je obdobné jako u modelu M2. V porovnání s experimentálními 
výsledky jsou výsledky výpočtu značně odlišné; výpočtový model je výrazně tuţší. 
Průběhy experimentálních měření jsou nelineární (viz graf 9). Vzájemným porovná-
ním některých experimentů pro sestavu s a bez drátu lze říci, ţe se deformačně na-
pěťové charakteristiky liší přibliţně o jeden řád, coţ koresponduje s výsledky vý-
počtu. Během experimentálního měření bylo zjištěno, ţe při určité hodnotě zatíţení 
(z grafu 9 cca 250÷350 N) dochází k uvolnění drátu z kortikální tkáně proximální epi-
fýzy. Drát poté snadno deformuje měkkou spongiózní tkáň do okamţiku neţ dosáhne 
stěny kortikály. Tento jev má za následek prudký nárůst deformace (posuvů) a je 
zcela neţádoucí. 
Graf 9: Závislost zatěţující síly na posuvu ve směru její nositelky [53] 
 
Závěrem analýz pro model zatíţení Z1 lze uvést, ţe simulaci tlakové zkoušky 
daných sestav nelze modelovat uţitím lineárně elastických modelů materiálu. Pouţití 
nelineárních modelů navýší řád, jiţ tak obtíţně spočitatelné, úlohy. 
 
9.4 Analýza výpočtu Z2-M1 
V zatěţujícím stavu Z2 bylo provedeno 19 výpočtů. Zatíţení bylo silové o veli-
kosti 𝐹 = 200 𝑁 působící na hlavici kyčelního kloubu s úhlově proměnnou nositelkou 
síly v sagitální rovině v kaţdém výpočtu. Nebyly předpokládány velké deformace, coţ 
umoţnilo efektivně stanovit odezvy na zatíţení. 
Graf 10 zobrazuje průběhy napětí ve zvolených místech střední části diafýzy 
kosti v závislosti na natočení. Místo 1 leţí na kraniální ploše, místo 2 na ploše kau-
dální (viz obr. 42). Nulový úhel odpovídá podélnému směru femuru; úhel 90° je na 
tento směr kolmý. 
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Graf 10: Průběhy napětí kosti v závislosti na natočení v místě 1 a 2 
 
 
Obr. 42: Zvolená místa měření napětí 
V místě 1 dochází při přitaţení femuru ke vzniku kladných tahových napětí, za-
tímco v místě 2 vznikají záporná tlaková napětí. Vzhledem k protilehlé pozici těchto 
bodů lze konstatovat, ţe přitaţení vyvolává v kosti značné ohybové namáhání. Pro 
srovnání postačí výpočet Z1-M1, kde výrazně větší síla 𝐹 = 500 𝑁 působící v ose 
vyvolává v kosti napětí cca 7 MPa. 
 
9.5 Analýza výpočtu Z2-M2 
Výpočet potvrzuje předpokládaný charakter namáhání. Při zatíţení působícím 
v podélném směru kosti dochází dominantně k ohybu kosti v transverzální rovině (viz 
obr. 43 a). Tím vznikají ohybová namáhání, která korespondují s tlakovou zkouškou. 
Při zatíţení působícím kolmo na tento směr dochází k ohybu kosti v rovině sagi-
tální (viz obr. 43 b), čímţ vznikají přídavná ohybová namáhání působící v této rovině 
(viz graf 11). Tento charakter namáhání je pravděpodobnou příčinou porušení dlahy, 
coţ potvrzuje koncentrace napětí v místech, kde došlo k lomu dlahy (viz obr. 45 b). 
Napětí vznikající v dlaze při zatíţení v podélném směru nabývají na mediální 
ploše dlahy na obou stranách záporných (tlakových) hodnot, zatímco napětí při zatí-
ţení ve směru kolmém jsou na jedné straně tlaková a na druhé tahová (viz graf 11). 
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Obr. 43: Celkové posuvy a) zatíţeno ve směru podélném (0°, kraniální plocha); 
b) zatíţeno kolmo na podélný směr (90°, laterální plocha) 
Graf 11: Průběhy napětí dlahy v závislosti na natočení v místě 1 a 2 
  
Obr. 44: Zvolená místa měření napětí 
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Obr. 45: Redukované napětí HMH dlahy a) zatíţeno ve směru podélném (0°, medi-
ální plocha); b) zatíţeno kolmo na podélný směr (90°, mediální plocha) 
 
9.6 Analýza výpočtu Z2-M3 
Výsledky výpočtu pro model M3 jsou analogické s modelem M2. Dochází zde 
obdobnému namáhání s výrazným poklesem deformací a napětí vlivem aplikace drá-
tu. Bohuţel modelovat chování drátu i s jeho případným uvolněním vazby s kortikální 
tkání je velmi obtíţné. Je tedy nutné brát v potaz předpoklad, ţe uvedené výsledky 
nezohledňují toto moţné chování. 
 
Obr. 46: Celkové posuvy a) zatíţeno ve směru podélném (0°, kaudální plocha); 
b) zatíţeno kolmo na podélný směr (90°, kaudální plocha) 
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Obr. 47: Redukované napětí HMH dlahy a) zatíţeno ve směru podélném (0°, medi-
ální plocha); b) zatíţeno kolmo na podélný směr (90°, mediální plocha) 
 
Obr. 48: Redukované napětí HMH drátu a) zatíţeno ve směru podélném (0°, kraniál-
ní plocha); b) zatíţeno kolmo na podélný směr (90°, kaudální plocha) 
Z uvedených obrázků je moţné vypozorovat jednoznačný pokles napětí a de-
formací v tělesech sestavy. Při zatíţení kolmém na podélný směr kosti došlo ke kon-
taktu drátu a vrutu, v důsledku čehoţ je drát deformován a vzniká zde napětí o veli-
kosti přibliţně 300 MPa. Tato hodnota je vyšší neţ mez kluzu materiálu (𝑅𝑒 =
290 𝑀𝑃𝑎), tedy v drátu nastávají plastické deformace. Tím ztrácí stabilizační schop-
nost a navíc vzniká riziko uvolnění vazby s kortikálou a následného pohybu drátu 
spongiózou. 
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9.7 Analýza výpočtu Z3-M1 
Při této analýze byl výpočtový model zatíţen silami stanovenými uvolněním pá-
nevní končetiny. Kost je namáhána na krut, coţ vyvolává poměrně značná napětí i 
v diafýze. Výsledky napětí (viz obr. 50) potvrzují vznik smykové napjatosti (𝜎1 =
−𝜎3;  𝜎2 = 0). 
 
Obr. 49: Celkové posuvy (kranio-mediální plocha) a) izoplochy; b) vektory 
 
Obr. 50: Napětí sestavy M1 (kraniální plocha) a) první hlavní 𝜎1; 
b) druhé hlavní 𝜎2; c) třetí hlavní 𝜎3 
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Opět je nutné vzít v potaz předpoklady, na jejichţ základě byly odvozeny zatě-
ţující síly. Vzhledem k nedostatku informací o mechanickém namáhání prasečí kon-
četiny je nutné povaţovat pouţitá zatíţení za zkušební. Hodnota redukovaného na-
pětí dle podmínky HMH v měřeném místě (viz obr. 50) je rovna 𝜎𝐻𝑀𝐻 = 44,8 𝑀𝑃𝑎. 
 
Obr. 51: Redukované přetvoření HMH proximální spongiózy 
a) kaudální plocha b) kraniální plocha 
Hodnoty přetvoření ve spongióze jsou vyšší neţ 1 %, tedy je zde oprávněně 
pouţito velkých deformací. V distální části jsou přetvoření spongiózy zanedbatelná 
vzhledem k okrajovým podmínkám. 
 
9.8 Analýza výpočtu Z3-M2 
Výpočtový model byl zatíţen stejně jako model M1 v předchozím případě. 
Vzhledem k vyšší úrovni výpočtu, jak počtem konečných elementů, tak i interakcí 
řádově rozdílných hodnot modelu materiálu, výpočet s uváţením velkých deformací 
nekonvergoval. Nicméně na základě předchozího výpočtu Z3-M1 lze pouţít výpočto-
vý model bez předpokladu velkých deformací, neboť odchylky posuvů a napětí jsou 
přibliţně rovny 5 %. 
Sestava se deformuje krutem. Nejvíce namáhanou součástí je dlaha, u níţ 
vznikají koncentrátory napětí v protilehlých místech, neţ tomu bylo u ohybového na-
máhání. Z toho důvodu je moţné povaţovat i tento stav za potenciálně nebezpečný 
z hlediska pevnosti dlahy (viz obr. 53 a). 
Redukované napětí v diafyzální části kortikály je přibliţně 25÷30 MPa, v proxi-
mální spongióze je maximální hodnota rovna cca 4 MPa s výjimkou místa koncentra-
ce, vzniklého ostrým přechodem geometrie (chyba modelu). 
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Obr. 52: Celkové posuvy (kaudo-mediální plocha) a) izoplochy; b) vektory 
 
Obr. 53: a) Redukované napětí HMH (mediální plocha); b) celkové posuvy dlahy 
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Obr. 54: Redukované napětí HMH a) kortikály (laterální plocha); 
b) spongiózy (kaudální plocha) 
 
9.9 Analýza výpočtu Z3-M3 
Charakter deformace je stejný jako u modelu Z3-M2 (viz obr. 52). Maximální 
hodnota celkových posuvů je 4,66 mm. Oproti předchozím výpočtům, kdy zavedením 
drátu klesly deformace o jeden řád, je při tomto namáhání jeho vliv na tuhost sestavy 
podstatně menší. V důsledku částečného potlačení rotace se sníţí napětí dlahy o 
zhruba 170 MPa. Napětí a deformace v diafyzální části kosti zůstává nezměněna. 
 
Obr. 55: a) Redukované napětí HMH; b) celkové posuvy dlahy (mediální plocha) 
70 
 
Drát je značně deformován v důsledku kontaktu s dvěma vruty, čímţ vzniká ri-
ziko výše uvedených jevů. 
 
Obr. 56: a) Redukované napětí HMH; b) celkové posuvy drátu (kaudální plocha) 
 
9.10 Celkové shrnutí deformačně napěťových analýz 
Provedené deformačně napěťové analýzy poskytují základní představu o me-
chanickém chování řešené soustavy. Aplikací dlahy na kost dochází při ohybovém či 
kroutícím zatěţování ke značnému namáhání dlahy v důsledku koncentrace napětí 
v místě středního kombinovaného otvoru, které lze částečně kompenzovat zavede-
ním drátu do nitrodřeňové dutiny. Pro případ tlakového namáhání femuru je vyztuţu-
jící efekt drátu velký a sniţuje deformace a napětí o jeden řád. Při značném ohybo-
vém namáhání (síle působící kolmo na podélný směr femuru) byl zaznamenán po-
kles napětí o 35 %. 
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10 Závěr 
Práce se zabývá deformačně napěťovou analýzou stabilizovaného prasečího 
femuru s významným defektem. Cílem práce bylo stanovení mechanického namáhá-
ní řešené soustavy. Z toho důvodu byl vytvořen výpočtový model ve třech variantách. 
První model představuje fyziologický prasečí femur. Druhý model odpovídá prasečí-
mu femuru s výrazným defektem a fixační dlahou. Třetí model je obdobou druhého 
s tím, ţe je navíc do kosti zaveden vyztuţující drát. Všechny výpočtové modely byly 
jednotně zatěţovány a porovnávány jak vzájemně, tak i s výsledky experimentálních 
měření. Z provedených analýz je moţné vyvodit následující závěry: 
Výpočtový model simulující podmínky experimentální tlakové zkoušky neodpo-
vídá reálnému chování při pouţití lineárně elastických modelů materiálu. 
Zavedením přídavného drátu do kosti dochází opět k přerozdělení napětí a po-
klesu napětí a deformace dlahy aţ o jeden řád. Nastává zde riziko uvolnění drátu a 
následné ztráty vyztuţení a poškození spongiózní tkáně. 
Zatěţování femuru v sagitální rovině způsobuje výrazná ohybová namáhání, 
která vedou ke vzniku koncentrace napětí v místě středního kombinovaného otvoru 
dlahy. 
Deformačně napěťová analýza stabilizovaného prasečího femuru byla prove-
dena pro tři výpočtové modely, z nichţ kaţdý byl zatíţen třemi zatěţujícími stavy. 
Byla provedena analýza výsledků řešení z hlediska mechanického chování řešené 
soustavy. Cíle práce byly splněny. 
 
 
Náměty k dalšímu řešení 
Značný vliv na výpočtové modelování mají modely materiálu. Lineárně elastický 
model není schopen dostatečně přesně popsat chování soustavy. Dále nejsou zná-
my informace o svalově-kosterní interakci prasečího femuru a tedy ani fyziologická 
zatíţení. Pro lepší poznání mechanického chování řešené soustavy by bylo vhodné: 
 Provedení deformačně napěťové analýzy prasečího femuru pro vyšší úrovně 
modelů materiálu. 
 Provedení biomechanické studie pohybu prasete. 
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